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Zusammenfassung
In der Ophthalmologie haben sich Femtosekundenlaser von spezialisierten Instrumenten fu¨r die
LASIK zur Erzeugung von Hornhautlappen zu vielseitigen Werkzeugen fu¨r die Hornhaut- und
Kataraktchirurgie entwickelt. In naher Zukunft ko¨nnten Femtosekundenlaser zur Behandlung
von traktiven Vitreoretinopathien oder Glasko¨rpertru¨bungen eingesetzt werden und die her-
ko¨mmliche Vitrektomie ersetzen.
Individuelle anatomische Unterschiede machen die Integration eines Messsystems erforderlich,
um die Sicherheit und den Erfolg eines Lasereingriffes sicherzustellen. Optische Koha¨renzto-
mografie (OCT) in der Fourierdoma¨ne ist durch ihre hochauflo¨sende und schnelle Bildgebung
pra¨destiniert. Im anterioren Auge sind eine beschra¨nkte Messtiefe, ein tiefenabha¨ngiger Emp-
findlichkeitsabfall und unerwu¨nschte Spiegelartefakte durch eine komplexe Doppeldeutigkeit bei
der Fourieranalyse zu lo¨sende Herausforderungen. Im posterioren Auge wird der Einsatz des
Lasers durch Augenaberrationen und einhergehende Verzerrungen des Fokus erschwert.
In dieser Arbeit werden Phaseshift-Techniken und eine dispersionsbasierte Methode fu¨r die OCT-
Messbereichserweiterung realisiert und hinsichtlich ihrer Leistungsfa¨higkeit zur Spiegelartefakt-
unterdru¨ckung evaluiert. Die Entwicklungen konzentrieren sich auf spektrometerbasierte Syste-
me. Alle umgesetzten Techniken sind geeignet, um sto¨rende Spiegelartefakte in OCT-Aufnahmen
effektiv zu reduzieren. Aus Gru¨nden geringerer Komplexita¨t wird fu¨r einen klinischen Prototyp
fu¨r die Linsenchirurgie die dispersionsbasierte Methode gewa¨hlt. Mit dem Applikationssystem
des Prototyps wird eine artefaktbefreite Aufnahme der Augenvorderkammer eines Schweineau-
ges demonstriert. Die Beseitigung von Spiegelartefakten ermo¨glicht einem Operateur, die reale
Probenstruktur eindeutig zu ermitteln und eine Laserprozedur zuverla¨ssiger festzulegen.
Daru¨ber hinaus wird im Rahmen dieser Arbeit ein Labordemonstrator fu¨r die vitreoretinale Fem-
tosekundenlaserchirurgie realisiert, welcher als Schlu¨sseltechnologien OCT und adaptive Optik
(AO) verwendet. OCT wird prima¨r fu¨r die pra¨operative Planung sowie die intra- und postopera-
tive Kontrolle einer Laserprozedur integriert. Außerdem wird sie fu¨r eine indirekte AO-Metho-
de ohne Wellenfrontsensor herangezogen. Mit Hilfe klassischer AO mit Wellenfrontsensor und
indirekter AO durch Optimieren einer Bildmetrik fu¨r B-Scans ko¨nnen die laterale Auflo¨sung
der OCT-Bildgebung verbessert und die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen
Durchbruch in Wasser reduziert werden. Die Durchbruchschwelle la¨sst sich zusa¨tzlich durch Kom-
primierung der Pulsdauer senken. Eine wassergefu¨llte Kammer dient als einfaches Modellauge.
Im aberrationskorrigierten Zustand und nahe der Durchbruchschwelle ließ sich eine Kunststoff-
membran schneiden, ohne dass in einem porcinen Netzhautgewebe in 300 µm Abstand La¨sionen
in anschließenden OCT-Aufnahmen sichtbar waren. Untersuchungen zum Scha¨digungspotenzial
von Laserschnitten in Wasser in direkter Na¨he zu retinalem Gewebe vom Schwein deuten darauf
hin, dass durch Aberrationskorrektur mittels AO der Sicherheitsabstand einer Laseranwendung
zur Netzhaut reduziert werden kann.
Die klinische Anwendung eines Femtosekundenlasers im posterioren Auge besitzt außerordent-
lich hohes Marktpotenzial und ero¨ffnet eine Vielzahl neuer Behandlungsmo¨glichkeiten. Fu¨r eine
klinische Translation sind gru¨ndliche Risikoanalysen erforderlich, um die Sicherheit des Verfah-
rens zu gewa¨hrleisten und genaue Werte fu¨r sichere Arbeitsabsta¨nde zu ermitteln. Als Analyse-
methoden sind histopathologische Untersuchungen oder neurophysiologische Studien an einem
Tiermodell denkbar. Die indirekte AO bietet Vorteile hinsichtlich Systemkosten und -komplexi-
ta¨t. Fu¨r Strukturen inmitten des Glasko¨rpers, wo die klassische AO vermutlich nicht anwendbar
ist, ko¨nnte sie notwendig sein. Ob der Ansatz fu¨r die in vivo Anwendung praktikabel ist, ist durch
weitere Untersuchungen zur Schnittqualita¨t und Optimierungsgeschwindigkeit festzustellen.
Schlagwo¨rter: Optische Koha¨renztomografie, adaptive Optik, Aberrationen, Femtosekunden-
laser, Laser-induzierter optischer Durchbruch, Laserchirurgie, Ophthalmologie
Abstract
In ophthalmology, femtosecond lasers have evolved from specialized instruments for LASIK to
create corneal flaps into versatile tools for corneal and cataract surgery. In the near future,
femtosecond lasers could be used for the treatment of tractive vitreoretinopathies or vitreous
floaters and may replace conventional vitrectomy.
Individual anatomical differences require the integration of a measuring system to ensure the
safety and success of a laser surgery. Optical coherence tomography (OCT) in the Fourier domain
is particularly suitable due to its high-resolution and fast imaging. In the anterior eye, a limited
measuring depth, a depth-dependent drop in sensitivity and undesired mirror artifacts due to a
complex ambiguity in Fourier analysis are challenging issues to solve. In the posterior eye, the
use of a femtosecond laser is impeded by individual eye aberrations and associated distortions
of the focus.
In this thesis, phaseshift techniques and a dispersion-based method for extending the measuring
range of OCT are implemented and evaluated with regard to their performance for mirror
artifact suppression in OCT images of the anterior chamber of the eye. The developments focus
on spectrometer-based OCT systems. All implemented techniques are suitable for effectively
reducing disturbing mirror artifacts in OCT recordings. For reasons of lower complexity, the
dispersion-based method is chosen for a clinical prototype for lens surgery. With the application
system of the prototype, an artifact-free image of the entire anterior chamber of a porcine eye
is demonstrated in the laboratory. The removal of mirror artifacts enables a surgeon to clearly
identify the real sample structure and to define a laser procedure more reliably.
In addition, a laboratory demonstrator system for vitreoretinal femtosecond laser surgery, which
uses OCT and adaptive optics (AO) as key technologies, is being realized within the scope of this
thesis. OCT is primarily integrated for preoperative planning as well as intra- and postoperative
control of a laser procedure. It is also used for an indirect wavefront sensorless AO method. Using
classical AO with wavefront sensor or indirect AO by optimizing an image metric for B-scans, the
lateral resolution of OCT imaging can be improved and the threshold energy for a laser-induced
optical breakdown in water can be lowered. The breakdown threshold can be further reduced
by compressing the pulse duration. A water-filled chamber serves as a simple model eye. In the
aberration-corrected state and near the breakdown threshold, a synthetic membrane could be
cut without lesions being visible in subsequent OCT scans in porcine retinal tissue 300 µm apart.
Investigations regarding the damage potential of laser cuts in water in close proximity to retinal
tissue from pigs indicate that aberration correction using AO may reduce the safety distance to
the retina.
The clinical application of a femtosecond laser in the posterior eye has an extraordinarily high
market potential and opens up a multitude of new treatment options. Clinical translation requi-
res thorough risk analysis to ensure the safety of the procedure and to determine accurate values
for safe working distances. Analysis methods could be histopathological examinations or neuro-
physiological studies on an animal model. Indirect AO offers advantages in terms of system cost
and complexity. It may be necessary for structures amidst the vitreous body, where classical AO
is presumably not applicable. Further investigations on cutting quality and optimization speed
need to determine whether the indirect approach is feasible for in vivo applications.
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1.1 Femtosekundenlaserchirurgie im vorderen Augensegment 1
1 Einleitung
1.1 Femtosekundenlaserchirurgie im vorderen Augensegment
Femtosekundenlasersysteme sind ein fester Bestandteil der minimal-invasiven Augenchirurgie.
Eine sehr popula¨re klinische Anwendung ist das Pra¨parieren von Hornhautlappen, sogenannten
Flaps, wa¨hrend einer LASIK-Operation [Juh99, Law14]. LASIK steht fu¨r Laser in situ Kerato-
mileusis und bezeichnet eine Methode in der refraktiven Hornhautchirurgie zur Behandlung von
Fehlsichtigkeiten wie Kurz- oder Weitsichtigkeit. Allein in den USA werden ja¨hrlich etwa eine
Million LASIK-Operationen durchgefu¨hrt [Den15]. Heute haben sich fs-Laser von spezialisierten
Systemen fu¨r die Erzeugung von Flaps zu vielseitigen Werkzeugen in der Hornhaut- [Kym12]
und Kataraktchirurgie [Pal10, Don13, Abe15] entwickelt.
Die Katarakt, auch als Grauer Star bekannt, bezeichnet eine Eintru¨bung der Augenlinse und ist
einem Bericht der Weltgesundheitsorganisation zur Folge mit etwa 51% die weltweit ha¨ufigste
Ursache fu¨r Erblindung [Pas12]. Eine Katarakt kann vollsta¨ndig therapiert werden. Dazu wird
das Patientenauge am Hornhautrand ero¨ffnet, das natu¨rliche Linsenmaterial entfernt und eine
flexible Kunstlinse in den zu erhaltenen Kapselsack implantiert. Mit der Kataraktchirugie hat
der fs-Laser seinen Einsatzort von der Cornea auf die Augenlinse erweitert und wird dort zum
Ero¨ffnen der anterioren Linsenkapsel (Kapsulotomie) und zur Fragmentierung der Linse ver-
wendet. Mit etwa 19 Millionen Prozeduren pro Jahr ist die Kataraktoperation das weltweit am
ha¨ufigsten durchgefu¨hrte chirurgische Verfahren [Don13] und daher fu¨r Hersteller chirurgischer
fs-Lasersysteme von großem wirtschaftlichen Interesse.
Zusa¨tzlich besitzen fs-Laser großes Potenzial bei der Behandlung der Presbyopie durch eine Len-
totomie [Rip08, Sch09, Lub10]. Die Presbyopie, auch Alterssichtigkeit genannt, beschreibt eine
altersbedingte Abnahme der Akkommodationsamplitude durch eine zunehmende Verha¨rtung der
Augenlinse und ist der ha¨ufigste Sehfehler des alternden menschlichen Auges. Sie zeigt sich bei
den meisten Menschen ab einem Alter von etwa 45 Jahren durch den Verlust der Fa¨higkeit, nahe
Objekte scharf einzustellen. In der Methode der fs-Lentotomie wird versucht, mit einem fs-Laser
durch geeignete Schnittgeometrien mikroskopische Gleitebenen in der verha¨rteten Augenlinse
zu erzeugen und damit die Fa¨higkeit zur Nahakkommodation wiederherzustellen. Da bei dieser
chirurgischen Prozedur das Auge nicht ero¨ffnet werden muss, besteht fu¨r den Patienten kein
Infektionsrisiko und das Verfahren kann in unsteriler Umgebung stattfinden.
Optische Koha¨renztomografie zur Bildgebungsunterstu¨tzung
Kritisch fu¨r den Erfolg der Therapiekonzepte an der Augenlinse ist eine pra¨zise Platzierung der
Laserschnitte. In der Kataraktchirurgie ist die zielgenaue Lage der Kapsulotomie entscheidend
1.1 Femtosekundenlaserchirurgie im vorderen Augensegment 2
fu¨r die Sicherheit der Operation [Pal10]. Bei der fs-Lentotomie ist wichtig, dass die optische Seh-
achse nicht durch den Schneidprozess und seine Folgeerscheinungen, wie resistente Gasblasen,
gesto¨rt wird und dass innere Strukturen unter Einhaltung eines ausreichenden Sicherheitsab-
stands zur zu erhaltenen Linsenkapsel zuverla¨ssig anvisiert werden.
Anatomische Unterschiede einzelner Patienten fu¨hren zu individuell verschiedenen Positionen
und Geometrien der Augenlinse. Aus diesem Grund ist die Integration einer tiefenaufgelo¨sten
Messtechnik entscheidend fu¨r die Sicherheit und den Erfolg einer Laseroperation, da die Schnit-
te sonst nicht mit der notwendigen Genauigkeit von wenigen zehn Mikrometern in die Linse
eingebracht werden ko¨nnen. Die Darstellung der gesamten humanen Augenvorderkammer vom
Apex der Cornea bis zum posterioren Apex der Linse beno¨tigt eine optische Messtiefe von et-
wa 12,8 mm, was unter Beru¨cksichtigung der Brechungsindizes der verschiedenen Augenmedien
einer geometrischen La¨nge von etwa 9,3 mm entspricht [Dre97a, Dre97b]. Hierbei wurden die
maximal gemessenen Werte der Publikationen genannt. Im Mittel liegt die beno¨tige Messtiefe
bei etwa 10,6 mm optisch bzw. 7,7 mm geometrisch. Das Messsystem sollte echtzeitfa¨hig sein,
damit lange Messprozeduren vermieden werden und der chirurgische Eingriff fu¨r Patient und
Chirurg komfortabel ist. Daru¨ber hinaus sollte das Messsystem in das Laserapplikationssystem
integriert sein, da eine hohe Pra¨zision bei der Vermessung der Augenlinse nur dann sinnvoll ist,
wenn im Anschluss kein weniger exakter Instrumentenwechsel mehr stattfindet.
Hinsichtlich Bildgebungstiefe und Auflo¨sungsvermo¨gen bietet sich die optische Koha¨renztomo-
grafie (OCT, von engl. optical coherence tomography) als Messsystem fu¨r das vordere Augen-
segment an. Als optisches Bildgebungsverfahren eignet sich die OCT in besonderer Weise zur
Kopplung mit einem manipulierenden Lasersystem. Sie liefert hinsichtlich Pra¨zision und Ein-
dringtiefe a¨hnliche Gro¨ßen wie der fs-Laser fu¨r die chirurgische Anwendung. Die OCT ist ein
interferometrisches Messverfahren und wurde urspru¨nglich als eine Messtechnik fu¨r intraokulare
Entfernungen eingefu¨hrt [Hua91]. OCT basiert auf der kurzkoha¨renten Interferometrie (engl.
low-coherence interferometry) bzw. Weißlichtinterferometrie und verwendet typischerweise nah-
infrarotes Licht. Als beru¨hrungslose und nicht-invasive Bildgebungstechnik liefert sie in Echtzeit
eindimensionale Tiefen-, zweidimensionale Querschnitts- und dreidimensionale Volumenaufnah-
men der inneren Mikrostruktur optisch schwach streuender Medien. Seit ihrer Einfu¨hrung hat
sich die OCT zu einem vielseitigen Werkzeug in der Diagnostik entwickelt und wird in zahl-
reichen medizinischen Disziplinen, wie der Kardiologie, Dermatologie oder Gastroenterologie,
eingesetzt [Swa17].
In der Literatur werden zwei grundlegende Aufnahmemethoden fu¨r OCT-Systeme unterschie-
den. Die urspru¨nglich eingefu¨hrte OCT in der Zeitdoma¨ne (TD-OCT, von engl. time domain
OCT ) nimmt ein einzelnes Tiefenprofil einer Probe auf, indem der Referenzarm des Interfero-
meters zeitsequenziell in seiner optischen La¨nge variiert wird. Immer wenn der optische Weg
des Lichts, welches im Probenarm von einer inneren Probenstruktur ru¨ckgestreut wird, mit dem
optischen Weg im Referenzarm innerhalb der Koha¨renzla¨nge des Lichts u¨bereinstimmt, wird ein
Ausschlag in der Signalamplitude des Detektors beobachtet. Bei der OCT in der Fourierdoma¨ne
(FD-OCT, von engl. Fourier domain OCT ) wird das interferometrische Signal als Funktion der
Wellenla¨nge bzw. Wellenzahl detektiert und das Tiefenprofil der Probe anschließend durch eine
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Abbildung 1.1: OCT-Aufnahmen einer humanen Augenvorderkammer. (a) Bei der konventionellen FD-
OCT wird die Aufnahme durch sto¨rende Spiegelartefakte u¨berlagert. (b) Mittels einer kontinuierlichen
Phaseshift-Methode ko¨nnen die Spiegelartefakte aus der Aufnahme entfernt werden. Der Dynamikbereich
liegt bei 50 dB und die Artefaktunterdru¨ckungsrate an der Iris betra¨gt 22 dB. [Jun09]
Fourieranalyse aus dem Spektrum rekonstruiert. Die spektrale Signalaufnahme ist in der Litera-
tur prinzipiell durch zwei unterschiedliche Methoden implementiert. Eine spektrometerbasierte
Implementierung, die sogenannte spectral domain OCT (SD-OCT), verwendet eine breitbandige,
kurzkoha¨rente Lichtquelle, wie beispielsweise eine Superlumineszenzdiode (SLD), und misst das
gesamte Spektrum zur gleichen Zeit mit Hilfe eines Spektrometers. Oft sind die Spektrometer als
Gitterspektrometer mit schnellen Zeilenkameras umgesetzt. Die zweite Implementierung ist die
sogenannte Swept Source OCT (SS-OCT). Diese Technik detektiert das spektrale Interferenzsi-
gnal zeitsequenziell wa¨hrend eine instantan schmalbandige Laserquelle u¨ber einen breiten Spek-
tralbereich schnell durchgestimmt wird. Die Aufnahmemethoden der FD-OCT bieten gegenu¨ber
der TD-OCT bedeutende Vorteile hinsichtlich Geschwindigkeit und Detektionsempfindlichkeit
[Cho03a, dB03, Lei03a].
Nachteilig bei konventionellen FD-OCT-Systemen ist die eingeschra¨nkte nutzbare Messtiefe.
Durch die spektrale Auflo¨sung des OCT-Systems und aufgrund von Samplingeffekten besitzt
der Amplitudenscan einen kontinuierlichen Abfall im Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis mit zuneh-
mender Entfernung von der Nullreferenzebene. Die Nullreferenzebene bezeichnet die Ebene in
der Probe, in welcher die optischen Wegla¨ngen in Referenz- und Probenarm ausgeglichen sind. An
dieser Probenposition misst ein FD-OCT-System am empfindlichsten und liefert den ho¨chsten
Bildkontrast. Weiterhin werden Aufnahmen der konventionellen FD-OCT von unerwu¨nschten
und sto¨renden Artefakten u¨berlagert. Neben sogenannten DC- und Autokorrelationsartefakten
treten Spiegelartefakte auf, welche die korrekte Interpretation von OCT-Aufnahmen erschweren
und unter Umsta¨nden unmo¨glich machen. In Abbildung 1.1 (a) ist die Aufnahme einer humanen
Augenvorderkammer gezeigt, welche durch Spiegelartefakte beeintra¨chtigt wird.
Spiegelartefakte sind in der komplexen Doppeldeutigkeit bei der Fourieranalyse des reellwer-
tig gemessenen Interferenzsignals begru¨ndet und treten symmetrisch um die Nullreferenzebene
auf. Ohne spezielle Methoden ko¨nnen Spiegelartefakte vermieden werden, indem die gesamte
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Probe von der Nullreferenzebene entfernt positioniert und nur eine Bildha¨lfte betrachtet wird.
Allerdings halbiert dieses Vorgehen den nutzbaren Bildgebungsbereich und der empfindlichs-
te Messbereich um die Nullreferenzebene bleibt ungenutzt. Sogenannte Full Range Techniken
ko¨nnen Spiegelartefakte beseitigen und dadurch den nutzbaren Tiefenmessbereich der FD-OCT
erweitern. In der Literatur wird u¨ber diverse Methoden zur Artefaktunterdru¨ckung berichtet. Die
meisten Methoden nutzen verschiedene Techniken zur Phasenverschiebung. Durch Hinzufu¨gen
einer Phaseninformation wird ein komplexwertiges Interferenzsignal rekonstruiert, aus welchem
im Anschluss ein artefaktbereinigtes OCT-Bild eindeutig berechnet werden kann. Die Phasen-
information kann beispielsweise erzeugt werden, indem die Referenzarmla¨nge mit Hilfe eines
Piezoaktors moduliert [Woj02, Lei03b, Yas06] oder die Probe mit einem Strahl gerastert wird,
welcher den Probenarmscanner vom Pivotpunkt versetzt trifft [Bau07, Lei07]. In Abbildung
1.1 (b) ist beispielhaft die Aufnahme einer humanen Augenvorderkammer nach Rekonstruktion
mit einer kontinuierlichen Phaseshift-Methode gezeigt. Einen alternativen Ansatz zur Spiegel-
artefaktunterdru¨ckung bietet ein Dispersion Encoded Full Range Algorithmus [Hof09]. Mittels
numerischer Dispersionskorrektur eines absichtlich in der Dispersion unausgeglichenen OCT-
Systems ko¨nnen Spiegelartefakte von realen Strukturtermen unterschieden und iterativ aus der
Aufnahme entfernt werden.
1.2 Erweiterung des Anwendungsgebiets auf das hintere Augensegment
Der Erfolg der fs-Laserchirurgie im vorderen Augensegment legt nahe, neue Anwendungsmo¨g-
lichkeiten fu¨r den fs-Laser im hinteren Auge zu erschließen. Mo¨gliche Anwendungen sind hier
vitreale und vitreoretinale Pathologien, d.h. Erkrankungen im Glasko¨rper und im U¨bergangs-
bereich zwischen Glasko¨rper und Netzhaut. Im vitrealen Bereich ko¨nnen ultrakurze Laserpulse
zur Behandlung von Glasko¨rpertru¨bungen, sogenannte vitreous floaters, eingesetzt werden. Im
vitreoretinalen Bereich ist eine Behandlung von traktiven Vitreoretinopathien denkbar.
Eine vitreomakula¨re Traktion bezeichnet eine atypische posteriore Glasko¨rperabhebung, auch
als Hyaloidablo¨sung bekannt, mit vitreoretinalen fokalen Adha¨sionen an der Makula. Die maku-
la¨ren Anhaftungen ko¨nnen zusa¨tzlich durch epiretinale Membranen umgeben sein. Die Makula,
auch Gelber Fleck genannt, ist ein Teil der Netzhaut und befindet sich am Kreuzungspunkt
der Netzhaut mit der optischen Achse durch das Auge. Im Zentrum der Makula liegt die Fovea
centralis oder Sehgrube. Diese Einsenkung in der Netzhaut repra¨sentiert auf Grund der hohen
Fotorezeptordichte den Bereich des scha¨rfsten Sehens. Durch die Glasko¨rperabhebung wird Zug
auf die Netzhaut ausgeu¨bt, was zu einer Verdickung der Makula, zu einer Ansammlung von
extrazellula¨rer Flu¨ssigkeit (O¨dem) im Bereich der Makula und letztendlich zu einem Verlust der
Sehscha¨rfe fu¨hren kann. Moderne Untersuchungsmethoden wie FD-OCT-Systeme ermo¨glichen
eine detaillierte Analyse mikroretinaler Strukturen und des vitreoretinalen U¨bergangs. Auf diese
Weise ko¨nnen die Auswirkungen einer vitreomakula¨ren Traktion gut dokumentiert und bewertet
werden [Koi08, Bar12, Bot12, Ste13]. Die konventionelle Methode zur Behandlung einer vitreo-
makula¨ren Traktion ist eine posteriore Vitrektomie. Dieser chirurgische Ansatz richtet sich in
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Abbildung 1.2: Infrarot-Reflexionsaufnahme und OCT-Scan (Spectralis, Heidelberg Engineering,
Deutschland) eines krankhaften Auges mit traktiver Glasko¨rpermembran. Der gru¨ne Pfeil in der Infrarot-
Reflexionsaufnahme gibt die Lage und Richtung des OCT-Scans an. Die roten Markierungen im OCT-
Scan deuten Stellen an, an denen Laserschnitte eine Entlastung der vitreoretinalen Traktion bewirken
sollen. Der fokussierte Laserstrahl (rotes Dreieck) fa¨llt von oben ein und wird zum Schneiden senkrecht
zur Bildebene bewegt (symbolisiert durch einen roten Kreis mit Punkt). [Mat16b]
der Regel auf die Trennung des hinteren Hyaloids, um die Retina von der Zugbelastung zu befrei-
en. Dazu ist es zumeist erforderlich, den posterioren Glasko¨rper von der Netzhaut zu entfernen
und die dem Netzhautgewebe anheftenden Membranen abzuscha¨len. Wie einfach eine Dissekti-
on durchgefu¨hrt werden kann, ist in hohem Maße bestimmt durch die Art der vitreoretinalen
Adha¨sion, das Ausmaß der posterioren Glasko¨rperabtrennung, das Vorhandensein epiretinaler
Membranen und den Grad der Narbenbildung (Fibrose) der Anhaftungen. Wenn die Traktion
beseitigt werden kann, lo¨sen sich Schwellungen und O¨deme der Netzhaut in der Regel auf.
Der chirurgische Ansatz einer Vitrektomie kann zahlreiche Komplikationen verursachen, wie
z. B. iatrogene Netzhautlo¨cher, Blutungen, Kataraktinduktion, Hypotonie und Endophthalmi-
tis [Koc01]. Die Absicht eines Therapieansatzes mit fs-Laserpulsen ist, die Zugbelastung durch
Glasko¨rperstra¨nge auf die Netzhaut zu beseitigen, ohne den Augapfel chirurgisch zu ero¨ffnen.
Dadurch ko¨nnten die bekannten postoperativen Nebenwirkungen verhindert werden. So ko¨nnte
eine Traktion beseitigt werden, indem eine die fokale Adha¨sion umgebende epiretinale Glas-
ko¨rpermembran mittels Laser durchtrennt wird. Abbildung 1.2 zeigt eine OCT-Aufnahme eines
pathologischen Auges mit traktiver Glasko¨rpermembran sowie die vorgeschlagenen Positionen
der Laserschnitte. Die Adha¨sion der zentralen Glasko¨rpermembran an der Makula wird bei
der Laseranwendung voraussichtlich bestehen bleiben. Allerdings sollte sich die Makula nach
Beseitigung der Zugbelastung wieder anlegen und erholen ko¨nnen. Ein mo¨gliches Austreten
von Glasko¨rperflu¨ssigkeit in den subhyaloidalen Raum erscheint akzeptabel. Die Ero¨ffnung der
posterioren Hyaloidmembran mittels Nd:YAG-Laser ist als sichere therapeutische Option bei
subhyaloidalen Blutungen publiziert [Ren01, Zna09].
Symptome von Patienten durch Glasko¨rpertru¨bungen werden oft unterscha¨tzt und die Entfer-
nung von Floatern als nicht notwendig erachtet [Del02]. Jedoch ko¨nnen Floater einen signifikan-
ten Einfluss auf die Lebensqualita¨t von Patienten haben, sodass eine Behandlung in Erwa¨gung
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gezogen werden sollte. In der gesundheitso¨konomischen Evaluation ermo¨glichen Nutzwerte eine
objektive Quantifizierung der Lebensqualita¨t bezu¨glich eines bestimmten Gesundheitszustands.
Wagle et al. ermittelten in einer Studie fu¨r 266 Patienten Nutzwerte einer Floater-Behandlung
durch Time-Trade-Off (TTO) und Standard Gamble (SG) Verfahren und zeigten, dass symp-
tomatische Floater a¨hnlich negative Auswirkungen auf die gesundheitsbezogene Lebensqualita¨t
haben wie eine altersbedingte Makuladegeneration, ein Glaukom, ein leichter Schlaganfall, Darm-
krebs oder eine asymptomatische HIV Infektion [Wag11]. Dabei liegen die fu¨r Floater durch TTO
und SG ermittelten Nutzwerte jeweils bei 0,89. Zou et al. besta¨tigen die Auswirkung von an-
haltenden, sichtbehindernden Glasko¨rpertru¨bungen auf die Lebenswahrnehmung der Patienten
durch einen a¨hnlichen Nutzwert von etwa 0,9 in einer TTO-Untersuchung [Zou13]. Der Wer-
tebereich durch TTO oder SG bestimmter Nutzwerte liegt zwischen null und eins, wobei null
dem sofortigen Tod und eins einem Zustand mit vollsta¨ndiger Gesundheit gleichgestellt werden.
Beim TTO-Verfahren wird eine Referenzlebensdauer tr ermittelt, bei welcher Patienten indiffe-
rent sind in der Entscheidung, ob sie eine feste Restlebensdauer von ti Jahren im gegenwa¨rtigen
Gesundheitszustand oder eine Restlebensdauer von tr < ti Jahren in vollsta¨ndiger Gesundheit
bevorzugen. Der Nutzwert wird durch den Quotienten tr/ti bestimmt. Beim SG-Verfahren wird
der Nutzwert durch eine Wahrscheinlichkeit p angegeben, bei welcher Patienten indifferent sind
zwischen einem Leben im gegenwa¨rtigen Gesundheitszustand oder einer Therapieoption, welche
mit der Wahrscheinlichkeit p zum Eintreten vollsta¨ndiger Gesundheit, aber mit einer Wahr-
scheinlichkeit von (1− p) zum sofortigen Tod fu¨hrt.
Zur Behandlung von Glasko¨rpertru¨bungen wird gegenwa¨rtig ein Nd:YAG-Lasersystem durch
die Firma Ellex vermarktet, welches Floater durch punktuelle Vitreolyse mit ns-Laserpulsen im
mJ-Energiebereich auflo¨st. Das System verwendet zum Anvisieren von Floatern sich kreuzende
Zielstrahlen, welche durch ein Mikroskop beobachtet werden.
Adaptive Optik und optische Koha¨renztomografie zur Erho¨hung der
Schneideffizienz und Pra¨zision
Bei einer Erweiterung des Anwendungsgebiets auf das hintere Augensegment wirken sich in-
dividuelle Augenaberrationen spu¨rbar aus und ein laserchirurgischer Eingriff wird durch Ver-
schlechterung des Fokus beeintra¨chtigt. Die induzierten Aberrationen erho¨hen das Fokusvolumen
erheblich und fu¨hren dazu, dass ho¨here Schwellenenergien zum Laserschneiden beno¨tigt werden.
Der beim Laserschneiden in einem transparenten Medium genutzte Effekt ist die durch einen
Laser-induzierten optischen Durchbruch (LIOB, von engl. laser induced optical breakdown) ver-
mittelte Photodisruption. Durch die Fokussierung ultrakurzer Laserpulse in ein transparentes
Medium ko¨nnen derart hohe Bestrahlungssta¨rken innerhalb des Fokusvolumens erreicht werden
(bis zu 1011 Wcm−2 [Vog97]), dass durch nichtlineare Ionisation ein Plasma erzeugt wird. U¨ber-
schreitet die Dichte der freien Elektronen eine kritische Dichte von etwa 1021 cm−3 [Vog05], wird
der Prozess von mechanischen Effekten begleitet und das umgebende Material lokal zerrissen.
Eine Abfolge einzelner Photodisruptionen durch Rastern des Laserfokus innerhalb des Mediums
ermo¨glicht die Erzeugung beliebiger dreidimensionaler Schnittmuster [Hei01].
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Die Bestrahlungssta¨rke ist nicht nur von der Bestrahlungszeit und der Pulsenergie abha¨ngig,
sondern auch von der bestrahlten Fla¨che. Die im hinteren Augensegment nutzbare numerische
Apertur ist durch die Augenpupille auf etwa 0,2 begrenzt, wodurch der Fokusfleck vergleichs-
weise groß und die Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch erho¨ht ist. Daru¨ber hinaus
reduziert eine durch Aberrationen verursachte Verzerrung des Laserfokus die Pra¨zision und er-
ho¨ht die erforderliche Pulsenergie zum Schneiden. Das Risiko fu¨r periphere Auswirkungen und
Netzhautscha¨den wird erho¨ht. Fu¨r klinische Laseranwendungen im hinteren Augensegment ist
es daher von besonderer Bedeutung, dass Aberrationen minimiert werden.
Mit Hilfe von adaptiver Optik (AO) ko¨nnen Aberrationen reduziert und damit der fs-Laserfokus
verbessert werden. Dies ermo¨glicht auch im posterioren Auge pra¨zise Schnitte hoher Effizi-
enz. Ein Wellenfrontsensor, beispielsweise ein Shack-Hartmann-Sensor, misst die Aberrationen
des Systems und des individuellen Auges. Ein Wellenfrontmodulator, z. B. ein deformierba-
rer Spiegel, korrigiert die Abbildungsfehler auf Basis der gemessenen Wellenfronten. Die An-
wendung in Bildgebungssystemen wie Funduskamera [Lia97], Scanning-Laser-Ophthalmoskop
[Roo02] und OCT [Her04] demonstriert, dass durch Aberrationskorrektur mittels AO eine aber-
rierte Punktspreizfunktion bis zur Beugungsbegrenzung verbessert werden kann. Daru¨ber hinaus
la¨sst sich mittels AO die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch in
Wasser reduzieren [Han13].
Die konventionelle AO mit Wellenfrontsensor regelt zur Aberrationskorrektur auf ein Messsi-
gnal, welches seinen Ursprung als Quasipunktlichtquelle auf der Retina hat. Befindet sich die
Zielstruktur innerhalb des aplanatischen Volumens der Aberrationskorrektur, das heißt inner-
halb eines Bereiches, in welchem die Aberrationskorrektur valide und die Durchbruchschwelle
anna¨hernd konstant ist, ist eine Verschiebung des Fokus nach der Aberrationskorrektur unkri-
tisch. Insbesondere beim Zielen auf bewegliche Floater inmitten des Glasko¨rpers kann der Fall
vorliegen, dass fu¨r die Aberrationskorrektur kein geeigneter Streuer wie die Netzhaut in der Na¨he
vorhanden oder eine dynamische Aberrationskorrektur notwendig ist. Hier bietet eine indirek-
te Methode ohne Wellenfrontsensor, bei welcher ein geeignetes Bewertungsmaß durch Variation
des Wellenfrontmodulators optimiert wird, einen vielversprechenden alternativen Lo¨sungsansatz.
So ko¨nnte die Optimierung einer geeigneten Metrik auf der Aufnahme eines parallel gefu¨hrten
bildgebenden Systems, wie etwa OCT, auch den Laserfokus und damit die Schwellenenergie fu¨r
einen optischen Durchbruch gu¨nstig beeinflussen. Die indirekte AO ohne Wellenfrontsensor be-
sitzt daru¨ber hinaus großes Potenzial, die Systemkomplexita¨t und damit die Systemkosten zu
reduzieren, da auf einen Wellenfrontsensor und ein dadurch notwendiges Reflexionsmanagement
verzichtet werden kann.
Da sich Zielstrukturen unter Umsta¨nden in unmittelbarer Na¨he zur Netzhaut befinden, sind
Schnittgenauigkeit und Netzhautsicherheit fu¨r die fs-Laserchirurgie im hinteren Augensegment
noch kritischer zu bewerten als bei den etablierten Anwendungen im vorderen Augensegment.
Optische Koha¨renztomografie hat ihre Vorteile fu¨r die intrachirurgische Bildgebung und Instru-
mentenfu¨hrung im hinteren Augensegment bereits bei der konventionellen Vitrektomie oder beim
Abscha¨len epiretinaler Membranen gezeigt [Chu08, Ehl14, Hah15]. Bei einer vitreomakula¨ren
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Traktion gehen die mittels OCT gewonnenen Informationen weit u¨ber die mit einem fundus-
kopischen Bild mo¨gliche Beurteilung der intraoperativen Situation hinaus. So ist beispielsweise
eine genaue Aussage u¨ber die Lage der Anheftung der hinteren Glasko¨rpersmembran mo¨glich
und die pra¨operativen OCT-Befunde helfen bei der Planung des chirurgischen Eingriffs [Hat16].
Schließlich bietet die OCT eine postoperative Kontrolle einer vitreoretinalen Lasertherapie.
1.3 Gliederung und Ziel der Arbeit
In der vorliegenden Arbeit werden Methoden zur Messbereichserweiterung von OCT-Systemen
entwickelt und technisch realisiert. Dies geschieht mit dem Ziel, eine geeignete OCT-Bildgebung
zu finden, welche einen klinischen Prototyp fu¨r die fs-Laserchirurgie der Augenlinse befa¨higt, die
gesamte humane Augenvorderkammer zur Planung einer Operationsprozedur darzustellen. Da
zum Zeitpunkt der Systementwicklung des klinischen Prototyps kein geeigneter durchstimmbarer
Laser fu¨r die OCT im geforderten Wellenla¨ngenbereich um 850 nm verfu¨gbar war, konzentrieren
sich die Entwicklungen zur Messbereichserweiterung in dieser Arbeit auf spektrometerbasierte
OCT-Systeme. Die Demonstratorsysteme werden hinsichtlich ihrer Funktionsfa¨higkeit zur Arte-
faktunterdru¨ckung bewertet.
Daru¨ber hinaus bescha¨ftigt sich diese Arbeit mit der Entwicklung und Realisierung eines La-
bordemonstrators fu¨r die fs-Laserchirurgie im hinteren Augensegment, mit dem Ziel die Schlu¨s-
seltechnologien OCT und AO fu¨r eine minimal-invasive posteriore Laserchirurgie zu evaluieren.
Ein OCT-System wird fu¨r die pra¨operative Planung sowie die intra- und postoperative Kontrol-
le einer Laserprozedur in den Aufbau integriert. Es wird untersucht, inwieweit eine integrierte
konventionelle AO mit Wellenfrontsensor und eine indirekte AO ohne Wellenfrontsensor zur Op-
timierung von OCT-Aufnahmen die laterale Auflo¨sung der OCT-Bildgebung erho¨hen und die
Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch senken ko¨nnen.
Der Aufbau der Arbeit ist wie folgt gegliedert:
In Kapitel 2 werden Grundlagen zur optischen Koha¨renztomografie in der Frequenzdoma¨ne
erla¨utert, welche insbesondere zum Versta¨ndnis der Ursache von Spiegelartefakten notwendig
sind. Nach der Beschreibung wichtiger Systemparameter werden Methoden zur Spiegelartefakt-
unterdru¨ckung erkla¨rt. Nach einer Einfu¨hrung in die Grundlagen von Wellenfrontaberrationen
werden die klassische adaptive Optik mit Wellenfrontsensor sowie die indirekte Methode ohne
Wellenfrontsensor vorgestellt. Besonderes Augenmerk wird auf den Einsatz von adaptiver Optik
in der optischen Koha¨renztomografie und zur Laserfokusoptimierung gelegt. Abschließend wird
der zum Laserschneiden eingesetzte Effekt der Photodisruption erla¨utert.
Das Kapitel 3 behandelt die Entwicklung und den Aufbau optischer Systeme zur Erprobung
verschiedener Methoden zur Messbereichserweiterung in der spektrometerbasierten OCT. Eine
dispersionsbasierte Methode wird im Labor in das Applikationssystem eines klinischen Prototyps
fu¨r die fs-Laserchirurgie der Augenlinse integriert. Im zweiten Teil des Kapitels wird ein entwi-
ckelter Labordemonstrator fu¨r die fs-Laserchirurgie im hinteren Augensegment vorgestellt. In
den Laboraufbau ist eine adaptive Optik zur Aberrationskorrektur derart integriert, dass sowohl
die klassische Methode mit Wellenfrontsensor als auch die indirekte Methode durch Optimierung
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von OCT-Aufnahmen eingesetzt werden ko¨nnen. In den Labordemonstrator ist ein spektrome-
terbasiertes OCT-System eingebaut, um eine Laserprozedur durch tiefenaufgelo¨ste Bildgebung
fu¨hren sowie das gewu¨nschte Zielvolumen vor und nach der Pulsapplikation untersuchen zu
ko¨nnen.
Kapitel 4 erla¨utert die Implementierung einer Software fu¨r die entwickelten Demonstratorsys-
teme. Die Softwaremodule sind fu¨r eine Softwareplattform implementiert, welche in der Ab-
teilung Industrielle und Biomedizinische Optik des Laser Zentrum Hannover e.V. unter dem
Namen smartLab zum koordinierten Steuern und Auswerten diverser Hardware entwickelt wird.
Nach der Beschreibung der Grundstruktur der Softwareplattform werden Softwaremodule fu¨r die
FD-OCT samt Kalibrierroutinen fu¨r die Ermittlung von Phasenfunktionen fu¨r die Linearisierung
von OCT-Rohspektren hinsichtlich der Wellenzahl und fu¨r die Beseitigung eines Dispersionsun-
gleichgewichts im OCT-Interferometer vorgestellt. Die Beschreibung des OCT-Softwaremoduls
beinhaltet eine ausfu¨hrliche Darstellung der implementierten Signalverarbeitung. Im letzten Teil
des Kapitels werden Softwaremodule fu¨r die Wellenfrontsensor-freie adaptive Optik beschrieben.
Dies sind Module zum Optimieren von OCT-Aufnahmen durch axiale Fokusverschiebung mittels
Flu¨ssiglinse sowie durch Wellenfrontmodulation mit Hilfe eines verformbaren Spiegels. Fu¨r die
OCT-Aufnahmen werden verschiedene Bewertungsmaße implementiert, um eine fu¨r die Wellen-
frontsensor-freie adaptive Optik geeignete Metrik evaluieren zu ko¨nnen.
In Kapitel 5 werden die entwickelten Systeme charakterisiert und ihre Funktionsfa¨higkeit fu¨r
die beabsichtigten Zwecke demonstriert. Fu¨r die verschiedenen implementierten Methoden zur
Messbereichserweiterung werden Unterdru¨ckungsraten fu¨r Spiegelartefakte ermittelt. Der Ein-
satz der Methoden fu¨r die artefaktbereinigte Bildgebung von Strukturen innerhalb der Augenvor-
derkammer wird anhand von Probeaufnahmen an extrahierten Schweineaugen demonstriert. Die
klassische AO im Labordemonstrator fu¨r die Laserchirurgie im posterioren Augensegment wird
hinsichtlich Aberrationskorrektur, Fokusverbesserung sowie Potenzial zur Senkung der Schwel-
lenenergie eines Laser-induzierten optischen Durchbruchs untersucht. Es finden Untersuchungen
zum aplanatischen Volumen sowie zum Einfluss bestimmter Wellenfrontaberrationen auf die
Ho¨he der Durchbruchschwelle statt. Anhand von Laserschnitten in einer Teststruktur unmittel-
bar vor extrahiertem Netzhautgewebe vom Schwein wird die prinzipielle Durchfu¨hrbarkeit fu¨r
epiretinales Schneiden innerhalb eines Modellauges gezeigt. Daru¨ber hinaus wird das Scha¨di-
gungspotenzial von Laserschnitten in verschiedenen Absta¨nden vor extrahiertem Netzhautge-
webe vom Schwein anhand von OCT-Aufnahmen betrachtet. Fu¨r die indirekte AO werden die
verschiedenen implementierten Bewertungsmaße fu¨r OCT-Aufnahmen beurteilt. Mit Hilfe ei-
ner geeigneten Metrik werden beispielhafte Optimierungen mit dem implementierten Autofokus
und den implementierten Methoden zur Wellenfrontmodulation gezeigt. Vergleichend zur kon-
ventionellen Methode mit Wellenfrontsensor wird gepru¨ft, inwieweit die indirekte AO ausgehend
von verschiedenen Aberrationszusta¨nden durch Optimieren von OCT-Aufnahmen die laterale
Auflo¨sung verbessern sowie die Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch senken kann.
Kapitel 6 schließt die Arbeit mit einer Diskussion der entwickelten Systeme und der damit
erzielten Ergebnisse sowie einem Fazit ab.
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2 Grundlagen zur optischen Koha¨renztomografie, zur adaptiven
Optik und zum Laserschneiden mit fs-Pulsen
2.1 Optische Koha¨renztomografie in der Fourierdoma¨ne
Die optische Koha¨renztomografie in der Fourierdoma¨ne bedient sich zur Vermessung der axialen
Probenstruktur dem Messprinzip der kurzkoha¨renten Interferometrie. Im folgenden Abschnitt
wird das Messprinzip anhand eines Michelson-Interferometers erla¨utert. Der Einfluss von Dis-
persion oder phasenschiebenden Komponenten im Interferometer wird zuna¨chst vernachla¨ssigt.
Die Ausfu¨hrungen orientieren sich an den Beschreibungen durch [Tom05] und [Iza15].
2.1.1 Messprinzip und Signalverarbeitung
In Abbildung 2.1 ist der grundlegende Aufbau eines FD-OCT-Systems auf Basis eines Michel-
son-Interferometers in der Freistrahlkonfiguration gezeigt. Das Interferometer wird durch eine
polychromatische Lichtquelle beleuchtet. Zur mathematischen Beschreibung ist es nu¨tzlich, das
elektrische Feld der Lichtwelle durch E(ω, t) = s(ω) exp (i(kz − ωt)) auszudru¨cken [Tom05],
wobei s(ω) die spektrale Amplitude des elektrischen Feldes, k die Kreiswellenzahl und ω die














Abbildung 2.1: Grundlegender Aufbau eines FD-OCT-Systems basierend auf einem Michelson-
Interferometer. E: elektrisches Feld, z: optischer Weg. nach [Iza15]
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komplexen Brechungsindex n(ω) und die Vakuumlichtgeschwindigkeit c0 in der Dispersions-
relation k(ω) = n(ω)ω/c0 miteinander verknu¨pft. Da das Interferometer am Ausgang nur die
relative Phase zwischen den beiden optischen Wegen misst, kann die frei wa¨hlbare Koordina-
te z an der Oberfla¨che des Strahlteilers null gesetzt werden, sodass fu¨r die einfallende Welle
Ein(ω, t) = s(ω) exp (−iωt) gilt. Das einfallende Licht wird am Strahlteiler in zwei ebene Wellen
in Referenz- und Probenarm aufgeteilt. Der Strahlteiler soll hier ein wellenla¨ngenunabha¨ngiges
Leistungsteilungsverha¨ltnis von 0,5 besitzen.
Im Referenzarm wird das Lichtfeld nach dem optischen Weg zR an einem Spiegel der elektrischen





wieder auf den Strahlteiler. Hierbei ist k0 = ω/co und der Faktor zwei in der Exponentialfunktion
beru¨cksichtigt den Umlauf im Referenzarm.
Im Probenarm wird das Lichtfeld durch die zu untersuchende Probe reflektiert bzw. ru¨ckgestreut.
Die Probe besitzt in axialer Richtung zumeist eine tiefen- und wellenla¨ngenabha¨ngige elektrische
Feldreflektivita¨t. Diese ist im Allgemeinen kontinuierlich und kann daru¨ber hinaus komplex sein,
um die Phase und die Amplitude jeder Reflexion zu kodieren [Iza15]. Zur Vereinfachung wird
hier eine Probe mit N individuellen Schichten angenommen, sodass fu¨r das am Strahlteiler
ru¨ckkehrende elektrische Feld





r′j exp (i2k0zj) (2.2)
gilt. Dabei gibt zj =
∑j
m=1 ng,mzm die optische Wegla¨nge zur jeweiligen Schicht der Probe
an [Tom05]. ng,m ist der Gruppenbrechungsindex und zm die Dicke der m-ten Schicht. Die




i rj , mit t0 = 1, beru¨cksichtigt eine Abschwa¨chung des
Probenstrahls bei Propagation durch die verschiedenen nicht-absorbierenden Schichten [Lei15].
Die Feldtransmittivita¨t ti der i-ten Schicht ist mit der Feldreflektivita¨t der korrespondierenden
Schicht u¨ber |ti|2 = 1− |ri|2 verknu¨pft.
Es wird angenommen, dass alle Feldreflektivita¨ten und -transmittivita¨ten reellwertig sind. Die
Gro¨ße Ri = |ri|2 soll die entsprechende Leistungsreflektivita¨t beschreiben. Um in den Schich-
ten des Probenmodells zusa¨tzlich Dispersion sowie Absorptions- und Streuverluste zu beru¨ck-
sichtigen, ko¨nnten frequenzabha¨ngige, komplexe Brechungsindizes nˆm(ω) = nm(ω) + iαm(ω)
eingefu¨hrt werden [Lei15].
Im Detektionsarm misst ein Detektor die Superposition von ER(ω, t) und EP (ω, t) als Inter-





|ER(ω, t) + EP (ω, t)|2
〉
t
. Der Faktor 1/2 beru¨cksichtigt den zweiten
Durchlauf jedes Lichtfeldes durch den Strahlteiler und die eckige Klammer bezeichnet eine Mit-
telung u¨ber die Detektorintegrationszeit. Nach Auswerten des Betragsquadrats ergeben sich fu¨r
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die spektrale Leistungsverteilung der Lichtquelle bezeichnet. Im spek-
tralen Interferogramm ko¨nnen verschiedene Beitra¨ge identifiziert werden. Die erste Zeile be-
schreibt einen von der Wegla¨nge unabha¨ngigen, konstanten Gleichanteil zum Detektorstrom
(DC-Term, von engl. direct current). In der zweiten Zeile stehen Autokorrelationen, welche In-
terferenzen zwischen einzelnen reflektierenden Schichten innerhalb der Probe beschreiben. In
der dritten Zeile sind Kreuzkorrelationen zusammengefasst. Diese Terme sind die relevanten
Komponenten fu¨r die OCT-Bildgebung, da sie die Tiefeninformation der Probe tragen.
Der tatsa¨chliche Aufnahmeprozess von ID(ω) ist abha¨ngig vom konkret verwendeten Aufbau des
FD-OCT-Systems. Die spektrometerbasierte Methode verwendet eine breitbandige Lichtquelle
und alle spektralen Komponenten von ID(ω) werden simultan durch ein Spektrometer erfasst
[Fer95, Ha¨u98]. Die Swept Source Methode nimmt die spektralen Komponenten von ID(ω) zeitse-
quenziell auf, indem das Signal eines einzelnen Detektorelements synchron zum Durchstimmen
der Wellenzahl einer instantan schmalbandigen und u¨ber einen breiten Spektralbereich durch-
stimmbaren Laserquelle erfasst wird [Fer95, Chi97, Gol97, Lex97].
Aus dem spektralen Interferogramm ID(ω) wird in der FD-OCT durch eine anschließende Fou-
rieranalyse das axiale Tiefenprofil der Probe bestimmt. Unter Ausnutzung der Linearita¨t der
Fouriertransformation und des Faltungstheorems liefert die inverse Fouriertransformation von
Gleichung 2.3




























RRR′n (δ (z − 2 (zR − zn)) + δ (z + 2 (zR − zm)))
]
, (2.4)
wobei δ die Dirac-Funktion und ∗ die Operation der Faltung kennzeichnen. Die Funktion γ (z) ist
die inverse Fouriertransformierte des Leistungsspektrums S (ω) und wird auch als Koha¨renzfunk-
tion bezeichnet. Zur Modellierung von OCT-Systemen ist es u¨blich, ein gaußfo¨rmiges Lichtquel-
lenspektrum anzunehmen. Bei Verwendung einer Probenarmoptik geringer numerischer Apertur
dominiert γ(z) die axiale Punktspreizfunktion [Iza15] und ihre volle Halbwertsbreite wird zur
2.1 Optische Koha¨renztomografie in der Fourierdoma¨ne 13
Definition des axialen Auflo¨sungsvermo¨gens von OCT-Systemen herangezogen. Die Ausfu¨hrung


























RRR′n (γ (z − 2 (zR − zn)) + γ (z + 2 (zR − zn)))
]
. (2.5)
Innerhalb der Kreuzkorrelationen in der dritten Zeile existiert fu¨r jede reflektierende Schicht
ein Peak bei z = −2 (zR − zn). Diese Peaks geben das axiale Reflektivita¨tsprofil der Probe
wieder und erscheinen durch die Faltung mit γ(z) verbreitert. Der Faktor zwei ergibt sich, weil
das Interferometer Hin- und Ru¨ckweg zu jeder reflektierenden Schicht misst. Die Amplituden
der detektierten Probenreflexe, welche insbesondere fu¨r biologische Proben sehr schwach sein
ko¨nnen, erfahren durch die Multiplikation mit der fu¨r gewo¨hnlich starken Referenzreflektivita¨t√
RR eine große Versta¨rkung.
Neben den gewu¨nschten Signaltermen treten innerhalb von iD (z) zusa¨tzliche Terme auf, welche
sich in einer OCT-Aufnahme als sto¨rende Artefakte zeigen. Die DC-Terme in der ersten Zeile von
Gleichung 2.5 summieren sich zu einem starken DC-Artefakt bei der Nullreferenzposition (z = 0).
Zwar ist das DC-Artefakt nur so breit wie die volle Halbwertsbreite der Koha¨renzfunktion, al-
lerdings ist die Signalamplitude, hauptsa¨chlich durch die starke Referenzreflektivita¨t, aber auch
durch die Summe aller Probenreflektivita¨ten, viel gro¨ßer als die Amplituden der Kreuzkorrelati-
onsterme. Dadurch ko¨nnen die Flanken der Koha¨renzfunktion auch weiter entfernte Signalterme
verdecken. Autokorrelationen, welche symmetrisch um die Nullreferenzposition angeordnet sind,
sorgen fu¨r AC-Artefakte (zweite Zeile in Gleichung 2.5). Diese sind aufgrund der viel geringeren
Probenreflektivita¨ten verglichen mit der Referenzreflektivita¨t meist deutlich schwa¨cher als der
DC-Term und die Kreuzkorrelationen.
In den Kreuzkorrelationstermen in der dritten Zeile von Gleichung 2.5 tauchen neben den ge-
wu¨nschten Signaltermen symmetrisch zur Nullreferenzposition Spiegelterme auf. Diese werden in
der FD-OCT auch als komplex konjugierte Artefakte bezeichnet und sind darin begru¨ndet, dass
die inverse Fouriertransformation des reellwertig gemessenen Interferogramms ID(ω) hermitesch
symmetrisch ist. Die Werte bei positiven und negativen Distanzen sind zueinander komplex
konjugiert (iD(−z) = i∗D(z)) und mu¨ssen folglich identisch sein, da sie reell sind [Iza15].
Solange die Probe gesamt auf einer Seite der Nullreferenzebene positioniert ist, sto¨ren Spiegel-
terme nicht, weil nur die positiven oder negativen Distanzen angezeigt werden ko¨nnen. Diese
einseitige Bildgebung ist fu¨r du¨nne Objekte anwendbar. Die Bildgebung von ausgedehnten Ob-
jekten hingegen ist begrenzt. A-Scans unterliegen einem charakteristischen Signalabfall mit der
Tiefe aufgrund der endlichen spektralen Auflo¨sung in der FD-OCT [Dor00]. Da die System-
empfindlichkeit nahe der Nullreferenebene am ho¨chsten ist, ist es fu¨r einen mo¨glichst hohen
Bildkontrast empfehlenswert, diesen Bereich fu¨r die Bildgebung zu nutzen. Sobald allerdings die
2.1 Optische Koha¨renztomografie in der Fourierdoma¨ne 14
Nullreferenzebene inmitten der Probe positioniert ist, wird die OCT-Aufnahme durch Spiegel-
artefakte u¨berlagert.
In der Praxis sind vor der inversen Fouriertransformation weitere Verarbeitungsschritte no¨tig.
Konventionell wird zuna¨chst ein sogenannter Weißabgleich durchgefu¨hrt, um die Korrelationen
freizustellen. Da die Fouriertransformation die Tiefe z und die Kreiswellenzahl k als duale und
direkte Koordinaten besitzt, sollte das Interferogramm fu¨r eine optimale Rekonstruktion des Tie-
fenprofils a¨quidistant in k vorliegen. In der SD-OCT wird das Spektrum typischerweise durch
ein Gitterspektrometer anna¨hernd linear in der Wellenla¨nge λ gemessen und die Verzerrung
der Pixelachse wu¨rde zu verbreiterten Signalpeaks im A-Scan fu¨hren. In der SS-OCT werden die
Laserquellen in der Regel ungleichma¨ßig durchgestimmt. Sofern keine besonderen Aufnahmetech-
niken verwendet werden, wie z. B. ein spezieller Spektrometeraufbau in der SD-OCT [Hu07b],
linear in der Kreiswellenzahl durchstimmende Laserquellen in der SS-OCT [Cho08, Eig08] oder
externes Triggern der Datenaufnahme durch eine sogenannte k-clock fu¨r ungleichma¨ßige Laser-
quellen (siehe z. B. [Cho05]), wird fu¨r gewo¨hnlich softwareseitig ein Resampling durchgefu¨hrt.
Das Resampling sorgt dafu¨r, dass das gemessene Interferenzsignal anschließend linear in der
Kreiswellenzahl k vorliegt. Weiterhin wird vor der Fouriertransformation meist eine geeignete
Fensterfunktion angewendet, um Bildartefakte durch Nebenpeaks zu reduzieren. Nach der Fou-
riertransformation werden die Signalamplituden im Allgemeinen in eine logarithmische Skala
u¨berfu¨hrt und fu¨r die Bilddarstellung in eine Grauwert- oder Farbskala umgerechnet.
2.1.2 Charakterisierende Systemeigenschaften
Axiale Auflo¨sung Nach Gleichung 2.4 werden die einzelnen Reflexionen im axialen Tiefen-
profil der Probe entsprechend der inversen Fouriertransformierten des Leistungsspektrum der
Lichtquelle verbreitert. Die axiale Auflo¨sung wird bei FD-OCT-Systemen vornehmlich durch die
volle Halbwertsbreite (FWHM, von engl. full width at half maximum) der axialen Punktspreiz-
funktion bestimmt. Fu¨r den Fall eines gaußfo¨rmigen Lichtquellenspektrums ist die axiale Auflo¨-







wobei ∆λ die volle Halbwertsbreite des Leistungsspektrums und λc die zentrale Wellenla¨nge der
Lichtquelle sind. Fu¨r ein reales OCT-System ist die Annahme eines gaußfo¨rmigen Lichtquellen-
spektrums im Allgemeinen nicht korrekt, dennoch ist Gleichung 2.6 hilfreich fu¨r Systemausle-
gungen und Abscha¨tzungen.
Die optische axiale Auflo¨sung entspricht der halben Koha¨renzla¨nge der Lichtquelle ∆zFWHM =
lc/2 [Fer96], da die Lichtwelle den Probenarm des Interferometers doppelt durchla¨uft. Die tat-
sa¨chliche geometrische axiale Auflo¨sung innerhalb einer Probe kann abgescha¨tzt werden, indem
∆zFWHM durch den Gruppenbrechungsindex ng (1,35 bis 1,4 fu¨r die meisten biologischen Ge-
webe) dividiert wird [Dre15]. Durch Erho¨hung der Bandbreite oder Verringerung der zentralen
Wellenla¨nge der Lichtquelle kann die axiale Auflo¨sung unabha¨ngig von der verwendeten Fokus-
sieroptik verbessert werden.
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Laterale Auflo¨sung Sofern die laterale Auflo¨sung nicht durch eine unzureichende laterale
Abtastung eingeschra¨nkt ist, wird sie in der OCT durch den Durchmesser der Strahltaille des
fokussierten Probenstrahls bestimmt. Unter Beru¨cksichtigung gaußscher Optik und ohne Wellen-
frontaberrationen kann die laterale Auflo¨sung als der e−2-Durchmesser eines beugungsbegrenzt
fokussierten, gaußfo¨rmigen Probenstrahls definiert werden (siehe z. B. [Dre15]). Der Fokusfleck
ist proportional zur Wellenla¨nge und invers proportional zur numerischen Apertur der Fokus-
sieroptik. Im Fernfeld gilt fu¨r den e−2-Radius der Strahltaille wf = λf/ (piw0) [Kog66], wobei
w0 den e
−2-Radius des kollimierten Eingangsstrahls und f die Brennweite der Fokussieroptik
bezeichnen. Damit ergibt sich fu¨r die laterale Auflo¨sung






mit d = 2w0 fu¨r den Strahldurchmesser vor der Fokussierung. Eine hohe laterale Auflo¨sung wird
durch Verwendung einer großen numerischen Apertur erreicht. Da die axiale Auflo¨sung bezogen
auf eine volle Halbwertsbreite definiert wird, ist es sinnvoll auch die laterale Auflo¨sung auf eine
volle Halbwertsbreite zu beziehen. Die volle Halbwertsbreite der Intensita¨tsverteilung an der
Strahltaille des fokussierten Probenstrahls betra¨gt ∆xFWHM =
√
2 ln 2wf .
Tiefenscha¨rfe Die Tiefenscha¨rfe gibt einen Bereich in axialer Richtung an, u¨ber welchen ein
fokussierter, gaußfo¨rmiger Probenstrahl als kollimiert bezeichnet werden kann. Innerhalb dieses
Bereichs ist fu¨r die OCT das sta¨rkste Messsignal zu erwarten. Die Tiefenscha¨rfe wird durch den
Konfokalparameter charakterisiert, welcher fu¨r einen Gaußstrahl als
b = 2piw2f/λ (2.8)
definiert ist [Kog66]. Der Konfokalparameter ist das Doppelte der Rayleighla¨nge, welche den
Abstand zwischen der Stahltaille und der Position entlang der optischen Achse angibt, an wel-
cher sich die Strahlquerschnittsfla¨che verdoppelt hat. Eine Verbesserung der lateralen Auflo¨sung
durch Erho¨hung der numerischen Apertur schra¨nkt den Tiefenscha¨rfebereich ein. Zur Lo¨sung die-
ser Einschra¨nkung kann ein dynamischer Fokus [Pir06, Su15] oder eine spezielle Probenarmoptik
[Din02] verwendet werden. In der Regel muss in der OCT zwischen der lateralen Auflo¨sung und
dem Tiefenscha¨rfebereich ein Kompromiss getroffen werden. Typischerweise wird ein geringeres
laterales Auflo¨sungsvermo¨gen zugunsten einer gro¨ßeren Tiefenscha¨rfe toleriert.
Bildgebungstiefe Eine große optische Wegdifferenz zwischen Proben- und Referenzarm be-
wirkt eine hohe Modulationsfrequenz im Spektrum. Um aus einem diskretisierten Signal das
urspru¨ngliche Signal ohne Informationsverlust rekonstruieren zu ko¨nnen, muss nach dem Ny-
quist-Shannon-Abtasttheorem die Abtastrate des Detektors zweimal so groß sein wie die gro¨ßte
im Spektrum auftauchende Modulationsfrequenz. Fu¨r z = zmax ist die Periode der zugeho¨rigen
Modulation δk = pi/zmax [Ha¨u98]. Deshalb muss der Detektor das Interferogramm mindestens
mit dem spektralen Intervall δSk = δk/2 abtasten. Mit |δSk| = 2piδSλ/λ2c [Ha¨u98] ergibt sich in
der FD-OCT apparativ durch das spektrale Auflo¨sungsvermo¨gen der Abtastung eine maximale
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Bildgebungstiefe von











Dabei sind ∆Λ die vom Detektor erfasste spektrale Bandbreite undM die erfassten Datenpunkte.
Der maximale Messbereich zmax ist proportional zum axialen Auflo¨sungsvermo¨gen ∆zFWHM
(vergleiche Gl. 2.6 und Gl. 2.9), sodass eine Erho¨hung der Bildgebungstiefe in der Regel mit
einem Verlust an Auflo¨sung verbunden ist. Zur Ermittlung der geometrischen Bildgebungstiefe
kann durch den Gruppenbrechungsindex ng dividiert werden.
Das Tiefenintervall zwischen Datenpunkten in axialer Richtung eines OCT-Bildes kann aus Glei-
chung 2.9 zu δz = λ
2
c
2∆Λ bestimmt werden. Falls ∆Λ zu klein gewa¨hlt und das Lichtquellenspek-
trum beschnitten wird, wird das axiale Auflo¨sungsvermo¨gen herabgesetzt. Falls ∆Λ zu groß
gewa¨hlt wird, wird der axiale Messbereich reduziert ohne die axiale Auflo¨sung zu verbessern.
Um die theoretische axiale Auflo¨sung nicht einzuschra¨nken, sollte δz ≤ ∆zFWHM/2 sein und
daher fu¨r die detektierte Bandbreite ∆Λ ≥ pi2 ln 2∆λ gelten.
Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis Das Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis (SNR, engl. signal-to-noise
ratio) eines Messsystems ist defniert als die Signalleistung dividiert durch die Varianz des







wobei SOCT die Signalamplitude in der OCT-Aufnahme und σ
2
noise die Rauschvarianz bezeich-
nen.









den [dB03, Lei03a, Nas04a]. Dabei bezeichnen η die Detektorempfindlichkeit (Beugungseffizienz
des Gitters, Verluste durch optische Komponenten und Quanteneffizienz des Zeilensensors), τ
die Belichtungszeit, Eν die Photonenenergie sowie PR und PP die Leistungen aus Referenz- und
Probenarm.
Das Gesamtrauschen σ2noise pro Auslesezyklus und pro Detektorelement setzt sich additiv aus
Empfa¨ngerrauschen σ2re, Schrotrauschen σ
2
sh und Intensita¨tsrauschen σ
2
ex (engl. excess photon
noise) zusammen [dB03, Lei03a, Nas04a]. Das Empfa¨ngerrauschen besteht aus Dunkel- und
Ausleserauschen. Unter der Annahme PP  PR gelten fu¨r das Schrotrauschen σ2sh = ητPREν und









[dB03, Lei03a, Nas04a]. Hierbei sind Π
der Polarisationsgrad der Lichtquelle und ∆νeff die effektive spektrale Linienbreite. Fu¨r eine
gaußfo¨rmige spektrale Leistungsdichte gilt ∆νeff = (pi/2 ln 2)
1/2 c0δSλ/λ
2
c [Rol99], wobei δSλ
die spektrale Auflo¨sung des Spektrometers ist.
Das beste SNR wird unter Schrotrausch-Begrenzung erzielt. Hier u¨berwiegt Schrotrauschen so-
wohl Empfa¨nger- als auch Intensita¨tsrauschen und es gelten die Ungleichungen ητPR/Eνσ
2
re > 1
und 2Eν∆νeff/(1 + Π
2)ηPR > 1 [Sor92]. Fu¨r die optimale Lichtleistung aus dem Referenz-







Fu¨r die optimale Referenzarmleistung reduzieren sich die beiden obigen Ungleichungen zu einer
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identischen Ungleichung
√
2∆νeffτ/ (1 + Π2)σ2re > 1. Im Allgemeinen soll in der SD-OCT die
Integrationszeit τ mo¨glichst kurz sein, um beispielsweise eine hohe Aufnahmerate zu erreichen
oder Bewegungsartefakte zu vermeiden. Ebenso sollte die effektive Linienbreite ∆νeff mo¨glichst
klein sein, um z. B. einen ausreichend großen Messbereich zu ermo¨glichen (vgl. mit Gleichung
2.9). Zusammenfassend ist also das Empfa¨ngerrauschen σ2re des Zeilensensors ein maßgebender
Parameter, der die Leistungsfa¨higkeit des OCT-Systems festlegt.
Unter Schrotrausch-Begrenzung gilt fu¨r das SNR eines SD-OCT Systems SNRSDOCT = ηPP τ/Eν
[dB03, Lei03a, Nas04a]. Ein a¨hnlicher Ausdruck wurde durch Choma et al. fu¨r SS-OCT Systeme
hergeleitet [Cho03a]. Insgesamt kann das SNR fu¨r ein Schrotrausch-begrenztes FD-OCT-System




angegeben werden [Bou15], wobei fA die A-Scan-Rate beschreibt.
Empfindlichkeit und Dynamikbereich Die Empfindlichkeit Σ ist ein Maß fu¨r die kleinste
messbare Probenreflektivita¨t RP,min. Sie ist durch das Verha¨ltnis der maximalen Signalleistung
PP,max u¨ber dem Rauschen gegeben, wobei die maximale Signalleistung im Probenarm durch
einen perfekt reflektierenden Spiegel mit RP,max = 1 erzeugt wird. Anders la¨sst sich ausdru¨cken,
dass die Empfindlichkeit Σ durch das Verha¨ltnis der Signalleistungen PP,max und PP,min definiert
ist. Dabei ist PP,min die Signalleistung, welche durch eine Struktur mit Reflektivita¨t RP,min ge-
neriert wird, fu¨r welche das SNR gerade gleich eins ist. Das Signal dieser Struktur verschwindet
gerade im Rauschen bzw. kann gerade noch vom Rauschteppich unterschieden werden. Da die
Signalleistungen proportional zu den korrespondierenden Reflektivita¨ten sind, kann die Emp-







Zumeist werden Empfindlichkeit und SNR auf einer logarithmischen Skala in dB angegeben.
Praktisch kann die Empfindlichkeit eines OCT-Systems bestimmt werden, indem zum gemesse-
nen SNR einer Probenreferenz bekannter Reflektivita¨t auf logarithmischer Skala der Abstand
zur maximalen Probenreflektivita¨t addiert wird. Wird ein perfekter Spiegel als Probe verwendet
und zur Verhinderung einer Detektorsa¨ttigung die optische Leistung im Probenarm durch einen
Neutraldichtefilter bekannter optischer Dichte OD reduziert, kann die Empfindlichkeit durch die
Formel Σ (in dB) = 20 · log10 (S/σ) + 20 · OD berechnet werden [Gru09]. Dabei bezeichnen S
die Signalamplitude und σ die Standardabweichung des Rauschens.
Der Dynamikbereich eines OCT-Systems wird durch das maximale Signal u¨ber dem Rauschlevel
bestimmt, welches ein System unter gegebenen Einstellungen messen kann, ohne den Detektor
zu sa¨ttigen bzw. den Digitalisierungsbereich zu u¨berschreiten. Der Dynamikbereich stellt somit
den Arbeitsbereich eines OCT-Systems dar. In der Praxis realisiert kein OCT-System einen
Dynamikbereich gleich der Empfindlichkeit. Da die Reflektivita¨t von Gewebe mindestens vier
Gro¨ßenordnungen kleiner ist als die eines perfekten Spiegels, ist ein Dynamikbereich von 40 bis
60 dB in den meisten Fa¨llen ausreichend [dB15].
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Empfindlichkeitsabfall und Samplingeffekte In der FD-OCT ist der tatsa¨chlich nutzbare
Bildgebungsbereich aufgrund eines tiefenabha¨ngigen Empfindlichkeitsabfalls eingeschra¨nkt. Der
Empfindlichkeitsabfall ist der FD-OCT inha¨rent und macht sich dadurch bemerkbar, dass die
Signalamplitude im A-Scan fu¨r die gleiche Leistungsreflektivita¨t einer Probenfla¨che mit zuneh-
mender Wegla¨ngendifferenz abnimmt.
In der spektrometerbasierten OCT wird der Empfindlichkeitsabfall durch den Zeilensensor auf-
grund der endlichen Pixelausdehnung, durch die Abbildungsoptik im Spektrometer aufgrund
ihrer begrenzten optischen Auflo¨sung, durch Aliasing bei hohen Frequenzen des Interferenzmus-
ters und durch spektrales U¨bersprechen auf benachbarte Pixel hervorgerufen [Lei03a, Yun03,
Nas04b, Hu07a, Baj08, Pot08].
Nach der spektralen Aufteilung am optischen Gitter des Spektrometers u¨bertra¨gt eine Abbil-
dungsoptik gema¨ß ihrer Modulationstransferfunktion die Oszillation im k-Raum (Objektfeld)
auf den Zeilensensor (Bildfeld). Obwohl fu¨r gleiche Leistungsreflektivita¨t der Probe die Ampli-
tude der Oszillation im Objektraum konstant bleibt, bewirkt die Impulsantwort des nicht idealen
optischen Systems fu¨r gro¨ßer werdende Frequenzen eine Abnahme der resultierenden Amplitu-
de auf dem Zeilensensor. Ein einzelner Punkt im Objektraum (eine einzelne Wellenla¨nge) wird
aufgrund der Beugungsbegrenzung des optischen Systems in eine Gaußform begrenzter Breite
im Bildraum u¨bertragen. Die resultierenden Gaußformen im Bildraum laufen ineinander und
werden ununterscheidbar, wenn zwei Punkte im Objektraum zu nahe liegen. Dies macht sich
insbesondere bei hoher ra¨umlicher Modulationsfrequenz bemerkbar. Der Modulationskontrast
nimmt folglich mit zunehmender Wegla¨ngendifferenz ab und fu¨hrt zu kleineren Signalamplitu-
den nach der Fouriertransformation. Eine schwa¨cher fokussierende Optik bewirkt Leuchtflecken
in der Sensorebene, welche die Pixelgrenzen u¨berragen. Aufgrund von U¨bersprechen auf benach-
barte Pixel in horizontaler Richtung und Lichtverlust in vertikaler Richtung sinkt der Kontrast
des Interferenzsignals.
Der Zeilensensor fu¨hrt aufgrund der rechteckigen Form der Pixel und ihrer endlichen Ausdeh-
nung eine ra¨umliche Mittelung u¨ber das Interferenzmuster in der Bildebene aus. Mathematisch
beschreibt dies eine Faltung des Interferenzsignals mit einer Rechteckfunktion. Die Fouriertrans-
formierte einer Rechteckfunktion ist eine sinc-Funktion. Diese hat ihren Ursprung an der Null-
referenzposition und reduziert die Signalamplitude bei gro¨ßeren Tiefen.
Daru¨ber hinaus kann die Signalverarbeitung durch die verwendete Methode zur Linearisierung
des Spektrums den Empfindlichkeitsabfall negativ beeinflussen [Wan09a]. Typische Resamp-
ling-Methoden benutzen Interpolationsalgorithmen. Das Gewicht des eingefu¨hrten Interpolati-
onsfehlers nimmt mit ho¨heren Frequenzen zu, was wiederrum bewirkt, dass die Empfindlichkeit
fu¨r Signale aus gro¨ßerer Tiefe abnimmt [Cha10].
Die oben beschriebenen Effekte lassen sich mathematisch in einer Gleichung zusammenfassen.
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als Ausdruck fu¨r den Empfindlichkeitsabfall R in Abha¨ngigkeit der Messtiefe z. Der Parameter
w in Formel 2.13 bezeichnet das Verha¨ltnis der spektralen Auflo¨sung des Spektrometers zum
Samplingintervall.
Gleichung 2.13 la¨sst die Nichtlinearita¨t in k bei der Signalaufnahme unberu¨cksichtigt. Hu et al.
beschreiben in [Hu07a] ein analytisches Modell fu¨r die Signalaufnahme in der SD-OCT, welches
auch die Nichtlinearita¨t in k durch die Gittergleichung beru¨cksichtigt.
In der SS-OCT wird die spektrale Auflo¨sung und damit der Empfindlichkeitsabfall mit zuneh-
mender Tiefe durch die instantane Linienbreite δλ der durchstimmbaren Laserquelle bestimmt
[Iza15]. Da die Laserlinienbreite δλ viel schmaler sein kann als eine typische Spektrometer-
auflo¨sung, kann der Empfindlichkeitsabfall in der SS-OCT signifikant geringer sein als in der
SD-OCT. Weiterhin ist die SS-OCT insgesamt potenziell empfindlicher als die SD-OCT, weil es
keine Gitterverluste gibt, die verfu¨gbaren Detektoren effizienter sind als Zeilenkameras und das
OCT-Signal mit einem symmetrischen dualen Detektor (engl. dual balanced detector) gemessen
werden kann, welcher den hohen Gleichanteil im Interferenzsignal entfernt [Pot10].
Dispersionseffekte Dispersion innerhalb eines OCT-Systems tritt auf, da der Brechungsin-
dex n(ω) und damit auch die Propagationskonstante β (ω) = n (ω)ω/c0 frequenzabha¨ngig sind.
Existiert ein Dispersionsunterschied zwischen Referenz- und Probenarm u¨ber die Bandbreite
der Lichtquelle, z. B. hervorgerufen durch die Probe selbst oder weil ein dispersives Materi-
al im Probenarm durchlaufen wird, welches nicht durch ein gleiches oder a¨hnliches Material
im Referenzarm ausgeglichen wird, so tritt in den Kreuzkorrelationstermen des spektralen In-
terferogramms ein frequenzabha¨ngiger und im Allgemeinen auch tiefenabha¨ngiger nichtlinearer
Phasenversatz auf. Die Multiplikation des Spektrums mit dieser nichtlinearen Phase vor der
Fouriertransformation fu¨hrt zu einer Verbreiterung der Signalpeaks und einer Abnahme der
Peakintensita¨t.
Hardwareseitig kann ein Dispersionsausgleich durch Einbringen entsprechender Medien an ge-
eigneter Stelle im optischen Aufbau erfolgen, beispielsweise durch Einfu¨gen von Prismenpaaren
aus Quarzglas oder Bor-Kronglas im Referenzarm [Bou95, Dre99]. Softwareseitig kann eine Dis-
persionskompensation numerisch erfolgen, z. B. durch Multiplikation des Interferenzsignals mit
einem entsprechenden Phasenterm vor der Fouriertransformation [Fer01, Cen04, Woj04].
Der Einfluss von Dipsersion kann im allgemeinen Modell aus Abschnitt 2.1.1 durch Hinzufu¨gen
einer dispersiven Komponente beru¨cksichtigt werden. In der folgenden Beschreibung, welche an
den Ausfu¨hrungen durch Ko¨ttig et al. in [Ko¨t12] anlehnt, wird ein Glasblock der Dicke zG in
den Referenzarm eingebracht (Abbildung 2.2).







G exp (i2(k0zL + β(ω)zG)) . (2.14)
Die Feldtransmittivita¨t tG gibt Verluste aufgrund von Reflexionen an den Oberfla¨chen des Glas-
blocks an und der Weg zR in Gleichung 2.1 wird in die geometrischen La¨ngen zL fu¨r Luft und
zG fu¨r Glas aufgespalten.















Abbildung 2.2: Ein Glasblock im Referenzarm beru¨cksichtigt ein Dispersionsunterschied im allgemeinen
Modell fu¨r die FD-OCT. E: elektrisches Feld, z: optischer Weg, β: Propagationskonstante. nach [Iza15]
Die Propagationskonstante β (ω) des dispersiven Materials kann in eine Taylorreihe nahe der










(ω − ω0)j (2.15)
Der erste Term β (ω0) ist die Propagationskonstante an der Zentralfrequenz ω0 und repra¨sentiert
einen konstanten Phasenfaktor. Er wird auch mittels Phasengeschwindigkeit vp als β(ω0) = ω0/vp
beschrieben. Dispersion erster Ordnung dβ(ω)dω
∣∣∣
ω=ω0
= 1/vg = ng/c0 im zweiten Term ist die





im dritten Term be-
schreibt die Gruppengeschwindigkeitsdispersion. Dieser Term bewirkt eine Verbreiterung der
axialen Punktspreizfunktion und damit eine Verschlechterung der axialen Auflo¨sung. Die Dis-





im vierten Term bewirkt eine asymmetrische Verzerrung
der axialen Punktspreizfunktion. [Woj04]







xmyj−m und der Abku¨r-


































= βconst + βlin + βdisp.
2.1 Optische Koha¨renztomografie in der Fourierdoma¨ne 21
Mit den Abku¨rzungen φ0 = 2βconstzG fu¨r den frequenzunabha¨ngigen Anteil und φ (ω) = 2βdispzG






G exp (iφ0) exp (i2 (k0zL + βlinzG)) exp (iφ (ω)) . (2.17)
Unter Beru¨cksichtigung einer dispersiven Probe mit frequenzabha¨ngigen Brechungsindizes nm(ω)




eingesetzt werden. Fu¨r die Berechnung des Detektorsignals ID(ω) ergibt sich nach einer zu














































n exp (−iφ0) exp (−i2 (k0zL + βlinzG − k0zn)) exp (−iφ (ω))
]
.
Unter der inversen Fouriertransformation wu¨rden die Struktur- und Spiegelterme in Zeile drei
und vier mit den frequenzabha¨ngigen Komponenten F−1 {exp (iφ (ω))} bzw. F−1 {exp (−iφ (ω))}
gefaltet und dadurch gleichermaßen verbreitert. Bei der numerischen Dispersionskompensation
wird vor der inversen Fouriertransformation das spektrale Interferogramm aus Gleichung 2.18











































n exp (−iφ0) γ (z + 2 (zL + βlinc0zG − zn)) ∗ F−1 {exp (−i2φ (ω))}
]
.
Die Multiplikation mit dem kompensierenden Phasenterm wirkt der dispersionsbedingten Ver-
breiterung der Strukturterme entgegen. Die korrespondierenden Spiegelterme hingegen werden
mit der doppelten inversen dispersiven Phase behaftet und die Peaks verschmieren sta¨rker. Hier
liegt der Ansatzpunkt der dispersionbasierten Methode zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung.
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2.1.3 Methoden zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung und Messbereichserweiterung
Es ist eine Vielzahl verschiedener Methoden publiziert, welche den Messbereich der FD-OCT
durch Auflo¨sen der komplexen Doppeldeutigkeit und durch Entfernen von Spiegelartefakten
erweitern. Solche Methoden sind als Full Range Techniken bekannt.
Diskrete Phasenverschiebung Die Methode der diskreten Phasenverschiebung versucht
durch die Aufnahme mehrerer (mindestens zwei) phasenverschobener Kopien der Kreuzkorrela-
tion zwischen Referenz- und Probensignal eine komplexe Repra¨sentation des Interferenzsignals
zu rekonstruieren. Das so erfasste analytische Signal kann die komplexe Doppeldeutigkeit in der
Fourieranalyse aufheben und den nutzbaren Bildbereich verdoppeln. Solche Techniken sind in
der Literatur als komplexe OCT bekannt.
Das Interferometer kann beispielsweise durch eine phasenschiebende Komponente im Referenz-
arm erweitert werden (Abbildung 2.3). Das elektrische Feld ER (ω, t) aus Gleichung 2.1 wird
damit zu [Iza15]
ER,2φ (ω, t) =
Ein(ω, t)√
2
rRexp (i (2k0zR + 2φ)), (2.20)
gea¨ndert, wobei φ einen variablen Phasenversatz fu¨r den einfachen Durchlauf durch das phasen-
schiebende Element bezeichnet. Auch wenn der Phasenversatz hier im Referenzarm eingefu¨hrt
wird, kann das phasenschiebende Element genauso gut im Probenarm eingebracht werden, da
die Phasendifferenz zwischen Proben- und Referenzarm von Bedeutung ist. Eine zu Abschnitt















Abbildung 2.3: Ein Phasenmodulator im Referenzarm des FD-OCT-Interferometers fu¨gt einen variablen
Phasenversatz φ hinzu. E: elektrisches Feld, z: optischer Weg. nach [Iza15]
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beeinflusst und das spektrale Interferogramm aus Gleichung 2.3 zu








RRR′n cos (2k0 (zR − zn) + 2φ)
]
(2.21)
umgeschrieben werden kann. Dabei stehen die Abku¨rzungen DC und AC fu¨r die von φ unab-
ha¨ngigen DC- und Autokorrelationsterme.
Die ersten komplexen FD-OCT-Systeme [Fer99, Woj02] nutzten zur Rekonstruktion eines kom-
plexen Interferenzsignals I˜ (ω) = I (ω) exp (iφ (ω)) eine aus der Weißlichtinterferometrie ange-
passte 5-Bild-Methode [Sch83, Sch95], deren Vorteil eine erho¨hte Toleranz gegenu¨ber Phasen-
fehlern ist [Sch95]. Aus fu¨nf aufeinanderfolgenden Messungen der spektralen Interferenz mit
Phasenverschiebungen in Inkrementen von pi/2 werden die Phase φ (ω) und die Amplitude I (ω)
der komplexen Funktion I˜ (ω) berechnet. Fu¨nf Aufnahmen sind notwendig, um chromatische
Phasenfehler bei der Phasenverschiebung durch A¨nderung der Referenzarmla¨nge zu korrigieren.
Die Fouriertransformation von I˜ (ω) liefert schließlich die Objektstruktur frei von Spiegeltermen.
Es existiert eine Vielzahl von Methoden, welche die Phaseninformation zur Artefaktbefreiung
des OCT-Signals aus einem Satz von N = 3 [Cho03b, Ma06, Sar06, Bao15], N = 4 [Tar04,
Tar05, Hua14, Iza15], N = 5 [Fer99, Woj02, Yas04] oder N > 5 [Lei15] Aufnahmen gewinnen.
Diese N -Bild-Methoden stellen bei einer sequenziellen Erfassung eine hohe Anforderungen an die
Phasenstabilita¨t und sind anfa¨llig fu¨r Bewegungsartefakte, sodass sie fu¨r die in vivo Bildgebung
wenig geeignet sind. Grundsa¨tzlich ko¨nnen die erforderlichen Spektren auch simultan erfasst
werden [Cho03b, Yas04, Sar06], allerdings mit dem Nachteil, dass kostenintensive Komponenten
wie Detektoren oder Spektrometer unter Umsta¨nden in mehrfacher Ausfu¨hrung vorhanden sein
mu¨ssen oder potenziell langsamere Fla¨chensensoren beno¨tigt werden.
Ein schnelleres und damit fu¨r in vivo Anwendungen geeigneteres Verfahren ist eine durch Leitgeb
et al. vorgeschlagene 2-Bild-Methode [Lei03b]. Diese versucht, die komplexe Probenstruktur aus
der analytischen Fortsetzung I˜± (ω) = ID (ω)± iID,pi/2 (ω) des konventionellen Interferenzsignals
ID (ω) mit seiner Quadraturkomponente ID,pi/2 (ω) zu rekonstruieren. Die Phasenverschiebung
zwischen den Aufnahmen wird erreicht, indem der Endspiegel im Referenzarm mittels piezoelek-
trischen Aktor zwischen den Aufnahmen verschoben wird. Bei der Signalrekonstruktion wird zu-
sa¨tzlich die Differenz der Fouriertransformierten der beiden komplexen Interferenzsignale I˜+ (ω)
und I˜− (ω) gebildet, um DC- und Autokorrelationsartefkakte zu entfernen. Die Beru¨cksichtigung
allein der positiven Intensita¨ten liefert schließlich die wahre Objektstruktur. La¨gen die beiden
phasenverschobenen Spektren bereits von den DC- und Autokorrelationsartefakten befreit vor,
lieferte die Fouriertransformation der analytischen Fortsetzung I˜+ (ω) oder I˜− (ω) direkt die
artefaktbefreite Objektstuktur.
Die Verwendung eines piezoelektrischen Aktors zur Phasenverschiebung schra¨nkt die Bildge-
bungsgeschwindigkeit ein, da die OCT-Bildrate dann durch die Antwortzeit des Piezos begrenzt
wird. Eine schnellere und pra¨zisere Aufnahme erreichen Go¨tzinger et al. durch die Verwendung
eines elektro-optischen Modulators als phasenschiebendes Element im Referenzarm [Go¨t05].
Zudem beschreiben Go¨tzinger et al. in [Go¨t05] einen erweiterten Rekonstruktionsalgorithmus,
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welcher den Nachteil des Algorithmus in [Lei03b] vermeidet, reale Objektstrukturen zu unter-
dru¨cken, welche exakt symmetrisch um die Nullreferenzposition liegen.
Neben den sequenziellen Techniken sind in der Literatur simultane 2-Bild-Methoden beschrie-
ben. So werden mehrere Detektionskana¨le erzeugt, indem z. B. zwei identische SD-OCT Syste-
me [Zot10], 3x3-Faserkoppler [Cho03b, Sar05, Mao08, Zha17], pra¨zise rotierte und verschobene
Strahlteiler [Lee10, Mee10, Chi12] oder orthogonal polarisiertes Licht [Che09, Che12] verwen-
det werden. Vorteilhaft an simultanen Aufnahmemethoden ist die erho¨hte Phasenstabilita¨t ge-
genu¨ber Interferometer-Drift oder Probenbewegungen. Nachteilig hingegen sind die Erho¨hung
der Kosten bei Verwendung mehrerer Detektoren oder Spektrometern und die Erho¨hung der
Systemkomplexita¨t bei speziellen Interferometerdesigns. Bei Systemen mit 3x3-Faserkopplern
ist die Unterdru¨ckungsrate fu¨r Spiegelartefakte eingeschra¨nkt, da die Teilungsverha¨ltnisse des
Faserkopplers wellenla¨ngenabha¨ngig sind [Sar06] und ein Phasendrift aus der Temperaturemp-
findlichkeit der Teilungsverha¨ltnisse resultiert [Cho03a]. Beim Einsatz in der SD-OCT mu¨ssen
die beiden Spektrometer an den Ausga¨ngen des 3x3-Faserkopplers daru¨ber hinaus sehr sorgfa¨ltig
kalibriert und aufeinander justiert werden, um optimale Ergebnisse zu erzielen. Bo et al. haben
zur Realisierung einer simultanen 2-Bild-Methode mit 3x3-Faserkoppler ein einzelnes Spektro-
meter mit zwei Detektionskana¨len entwickelt, welches eine Dreizeilenkamera und zwei leicht
gegeneinander versetzte Eingangsfasern nutzt [Bo17]. Da sich die beiden phasenverschobenen
Spektren die gleiche Spektrometeroptik teilen, ko¨nnen die Spektren besser abgestimmt und so
die Unterdru¨ckungsrate fu¨r Spiegelartefakte verbessert werden.
In vielen realen Systemen ist die Phasenverschiebung z. B. wegen Probenbewegungen oder Sys-
teminstabilita¨ten nicht exakt oder sie ist bedingt durch die eingesetzte Technik wellenla¨ngenab-
ha¨ngig. Zur Verbesserung der Spiegelartefaktunterdru¨ckung kann in solchen Fa¨llen ein zusa¨tz-
licher Signalverarbeitungsschritt sinnvoll sein, um sicherzustellen, dass die phasenverschobenen
Signalkomponenten auch tatsa¨chlich orthogonal zueinander sind. Sarunic et al. haben dazu eine
Methode zur Phasenkorrektur namens Quadratur-Projektion eingefu¨hrt, welche mehrere beliebig
phasenverschobene Signalkomponenten auf orthogonale Basisvektoren projiziert [Sar06].
Phasenmodulation Die Methode der Phasenmodulation fu¨r die komplexe FD-OCT wurde
erstmals von Yasuno et al. vorgeschlagen [Yas05, Yas06]. Hierbei wird simultan zum latera-
len Probenrastern (B-Scan) die Phasendifferenz zwischen Referenz- und Probenstrahl moduliert
(M-Scan). Die Methode wird deshalb auch BM-Mode-Scan genannt. Da pro lateraler Proben-
position nur eine spektrale Aufnahme notwendig ist, besitzt die Technik eine potenziell ho¨here
Aufnahmerate und eine vergleichsweise hohe Stabilita¨t gegenu¨ber Phasenfluktuationen. Zudem
werden keine weiteren Detektionskana¨le beno¨tigt. Die komplexe analytische Fortsetzung des
Interferenzsignals wird beim BM-Mode-Scan aus einem reellen, zweidimensionalen Datensatz
I(ω, x) fu¨r das geamte Tiefenschnittbild numerisch rekonstruiert. Jede Spalte des Datensatzes
entha¨lt ein Spektrum an einer lateralen Position und repra¨sentiert einen A-Scan entlang des
B-Scans. Jede Zeile beinhaltet die Werte an den lateralen Scanpositionen fu¨r eine Wellenla¨nge.
Phasenmodulation zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung ist in der FD-OCT weit verbreitet und ihre
konkreten Methoden sind vielfa¨ltig.
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In einigen Systemen wird die Phasendifferenz zwischen Referenz- und Probenarm periodisch
in diskreten pi/2-Schritten mit gefalteter Phase zwischen jedem A-Scan moduliert, z. B. durch
Verschieben des Referenzarmendspiegels [Yas05, Yas06], durch einen elektro-optischen Modula-
tor [Mak08, Yam10] oder durch einen piezoelektrischen Faserstrecker [Ver08]. Weiterhin ist es
mo¨glich, die Phasendifferenz wa¨hrend der lateralen Probenrasterung kontinuierlich linear zu va-
riieren. Der konstante Phasengradient wa¨hrend der Aufnahme moduliert den spektralen Daten
jeder Wellenla¨nge eine Oszillation konstanter Frequenz in x-Richtung auf. Die lineare Phasen-
a¨nderung kann durch kontinuierliches Verschieben des Referenzarmendspiegels mit piezoelek-
trischem Aktor bei konstanter Geschwindigkeit [Wan07a, Wan07b, Kim10], durch Scannen der
Probe mit einem parallel vom Pivotpunkt des schnellen Scanspiegels versetzten Probenstrahl
[An07, Bau07, Lei07, Jun09, An10, Fan10, Kim10, Wat10, An11, Wu11, Fan12, Jeo12, Wu12,
Li13, Min13a] oder analog durch simultanes Scannen im Referenzarm mit parallel vom Pivot-
punkt des Scanspiegels versetzten Referenzstrahl [Szk09, Kim10, Kim12, Min13a] erfolgen. Der
Vorteil der Strahlversatz-Methode im Probenarm ist, dass keine zusa¨tzliche Hardware zur Er-
zeugung der Phasenmodulation beno¨tigt wird. Nachteilig ist, dass das Scanmuster festgelegt ist
bzw. bei A¨ndern des Scanmusters der Strahlversatz angepasst werden muss.
Komplexe Repra¨sentationen der Interferenzsignale werden meist durch eine Hilberttransformati-
on oder eine Fourierfilterung mit Bandpassfilter entlang der Scankoordinate x fu¨r jede spektrale
Koordinate k bzw. ω rekonstruiert [Yas05, Yas06, An07, Bau07, Lei07, Wan07a, Wan07b, Mak08,
Ver08, Jun09, An10, Fan10, Wat10, Yam10, Fan12, Kim12, Li13, Zha17]. Der Ansatz mit Hil-
berttransformation ist a¨quivalent zu einer Fourierfilterung, wenn eine Heaviside-Stufenfunktion,
welche exakt eine Halbachse ausschneidet, als Filter verwendet wird [Bau07]. Weil das Ergebnis
der Fouriertransformation des reellen Signals I(ω, x) auch entlang der Scankoordinate x her-
mitesch symmetrisch ist, fu¨hrt eine Fouriertransformation eines phasenmodulierten Datensatzes
in dieser Richtung zu einer Trennung der Beitra¨ge des OCT-Signals in der ra¨umlichen Fre-




I˜ (ω, x) exp (i [δφ/δx]x)
]}
=
B (ω, u− δφ/δx) + B (ω, u+ δφ/δx). Dabei bezeichnet δφ die eingefu¨hrte Phasenverschiebung,
wenn der Probenstrahl u¨ber die Distanz δx gescannt wird. Die Form von B (ω, u) ist abha¨ngig
von der Probenstruktur und ist aufgrund von Phasenfluktuationen zwischen benachbarten Scan-
positionen verbreitert. Große Phasenspru¨nge zwischen benachbarten Positionen bewirken dabei
ein breites Spektrum in u. Da beide Spektren B (ω, u) und B (ω, u) die gleiche Information u¨ber
das OCT-Signal in der ra¨umlichen Frequenzdoma¨ne tragen, kann durch die Ru¨cktransformation
nur einer der beiden Terme in die urspru¨ngliche Doma¨ne ein komplexwertiges Spektrum I˜ (ω, x)
rekonstruiert werden. Eine nachfolgende inverse Fouriertransformation von I˜ (ω, x) entlang der
spektralen Koordinate ω liefert schließlich ein OCT-Bild mit unterdru¨ckten Spiegelartefakten.
Damit die Rekonstruktion eines komplexwertigen spektralen Interferogramms I˜ (ω, x) mo¨glich
ist, mu¨ssen B (ω, u) und B (ω, u) sauber voneinander getrennt sein. Deshalb darf die gesamte
Breite von B (ω, u) den halben ra¨umlichen Frequenzraum nicht u¨berschreiten und die Phasen-
verschiebung sollte so gewa¨hlt werden, dass die Signale B (ω, u) und B (ω, u) nahe der Zentren
des negativen bzw. positiven Halbraums der Koordinate u liegen. Dies ist bei einer Phasenver-
schiebung von pi/2 zwischen benachbarten A-Scans der Fall [Bau07, Lei07].
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Neben der Fourierfilterung werden in der Literatur weitere Algorithmen vorgeschlagen, um ar-
tefaktbereinigte OCT-Bilder aus dem mit konstantem Phasengradient modulierten Datensatz
I(ω, x) zu rekonstruieren. Wu et al. beschreiben einen Algorithmus, welcher auf benachbarten
A-Scans rechnet und im Vergleich zur Fourierfilterung eine ku¨rzere Verarbeitungszeit ermo¨glicht
[Wu11]. Der Algorithmus nutzt dabei aus, dass Phasenverschiebungen von tatsa¨chlichen Struk-
turtermen und von Spiegeltermen zwischen benachbarten A-Scans gegenseitig umgekehrt sind.
Unter der Annahme, dass die Absolutwerte in zwei benachbarten A-Scans gleich groß sind, wird
ein Satz zweier gekoppelter Gleichungen gelo¨st, um die artefaktbereinigte Probenstruktur zu
berechnen. Fu¨r die Prozessierung ko¨nnen beliebige A-Scan- und B-Scan-Bereiche gewa¨hlt wer-
den, was die Rechenzeit weiter reduzieren kann. Eine Verbesserung ihres Algorithmus erreichen
Wu et al. durch Einfu¨hren einer Mittelung u¨ber benachbarte A-Scans und einer Iterationspro-
zedur [Wu12]. Letztlich wird eine gewichtete Mittelung u¨ber die tatsa¨chlichen Strukturterme
benachbarter A-Scans und eine gewichtete Differenz zwischen den korrespondierenden Spiegel-
termen berechnet. Min et al. vero¨ffentlichten in [Min13a] ein an die diskrete 2-Bild-Methode
angelehntes Verfahren, in welchem sie benachbarte, um pi/2 phasenverschobene A-Scans u¨ber
die Vorschrift I˜n (ω) = In + iIn+1 = I (ω) + iI (ω,∆ϕ = pi/2) zu komplexen Signalen kombinie-
ren. Dabei sind In und In+1 die Spektren an den lateralen Positionen xn und xn+1. Zhang et
al. nutzen zur Entfernung von Spiegelartefakten einen Ansatz durch ra¨umliche Faltung, welcher
aus der Umordnung der Fourierfilterung abgeleitet ist [Zha17]. Ein komplexes Signal wird dabei
durch Faltung des reellen Signals mit einem Filter in der ra¨umlichen Doma¨ne erzeugt. Unter
Ausnutzung der Korrelation zwischen benachbarten A-Scans vereinfacht sich der Prozess auf
eine Faltung mit drei Parametern. Durch Anpassen dieser drei Parameter ko¨nnen verschiedene
Fourierdoma¨nen-Fenster implementiert werden. Die letztgenannte Eigenschaft ist wichtig, da die
Wahl eines geeigneten Fensters das DC-Artefakt unterdru¨cken, das Signal-zu-Rausch Verha¨lt-
nis verbessern [Mak08] und ein ho¨heres Unterdru¨ckungsverha¨ltnis fu¨r Spiegelartefakte erreichen
kann [Jeo12].
Weiterhin sind zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung in der FD-OCT sinusfo¨rmige Phasenmodulatio-
nen vero¨ffentlicht. Vorteilhaft an einer rein sinusfo¨rmigen Phasenmodulation ist eine gelockerte
Anforderung an ein mechanisches Modulationssystem, wie einen piezogetriebenen Referenzar-
mendspiegel. Komplexwertige Interferenzsignale lassen sich bei dieser Methode z. B. durch einen
sogenannten Integrating Bucket Aufnahmealgorithmus in Kombination mit Quadratur-Projekti-
on [Tao07] oder durch Extrahieren der ersten und zweiten Harmonischen des phasenmodulierten
Interferogramms [Vak07, Wan09b, Nan14] rekonstruieren. Jaillon et al. demonstrierten durch
parabolische Phasenmodulation eine gegenu¨ber dem linearen BM-Mode Scan verbesserte Spie-
gelartefaktunterdru¨ckung fu¨r schnell bewegte Proben [Jai10]. Dabei nutzten sie zusa¨tzlich einen
erweiterten Rekonstruktionsalgorithmus, welcher in einem Zwischenschritt die Phasendifferenz
benachbarter A-Scans berechnet. Min et al. machen sich in [Min12] zur Rekonstruktion einer
artefaktbereinigten Aufnahme mit einem handgehaltenen Applikator eine nichtlineare Phasen-
modulation zunutze, welche durch Probenrasterung mit einem gekippten Faserscanner selbst-
induziert ist. In parallelen Line-Field OCT-Systemen kann ein Spiegelartefakt-freies Bild z. B.
durch Phasenmodulation des Interferenzsignals aufgrund einer verkippten Referenzarmwelle und
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der Rekonstruktion mit Fourierfilterung erreicht werden [Bu08, Fec14].
Grundsa¨tzlich sind die Methoden der Phasenverschiebung und -modulation anfa¨llig fu¨r Pha-
senrauschen, welches beispielsweise durch Probenbewegung oder mechanische Instabilita¨t des
Systems aufteten kann. Jedes Phasenrauschen bedeutet eine Abweichung vom beabsichtigen
Phasenversatz und kann eine fehlerhafte Rekonstruktion des komplexen OCT-Signals nach sich
ziehen. In der Folge ko¨nnen Geisterbilder aufgrund nicht ga¨nzlich unterdru¨ckter Spiegelartefakte
auftreten. Weiterhin tragen chromatische Phasenfehler, welche z. B. bei Phasenvariation mit Hil-
fe eines bewegten Referenzarmendspiegels eine Rolle spielen, zur Entstehung von Geisterbildern
bei.
Dispersionsbasierte Methoden Dispersionbasierte Methoden bedienen sich zur Entfernung
von komplex konjugierten Artefakten einer asymmetrischen Wirkung bei numerischer Disper-
sionkorrektur von OCT-Systemen, deren Interferometerarme absichtlich in der Dispersion un-
ausgeglichen sind. Tatsa¨chliche Strukturterme werden durch eine numerische Dispersionskorrek-
tur scharf, komplex konjugierte Artefakte hingegen verschmieren sta¨rker durch einen doppelten
Einfluss der dispersiven Phase. Durch Schwellwertbetrachtung lassen sich tatsa¨chliche Struk-
turterme von zugeho¨rigen Spiegelartefakten unterscheiden. Dispersionsbasierte Methoden lassen
sich gleichermaßen fu¨r SD- und SS-OCT Systeme anwenden. Eine Phasenverschiebung zwischen
aufeinanderfolgenden A-Scans wird nicht beno¨tigt, wodurch die Systemkomplexita¨t gering ge-
halten werden kann. Es sind verschiedene dispersionsbasierte Algorithmen vero¨ffentlicht, um ein
OCT-Bild von seinen Spiegelartefakten zu befreien.
Der Complex Conjugate Cancellation (CCC) Algorithmus nach Witte et al. [Wit09] entfernt
Spiegelterme, indem ein bereits vom DC-Artefakt befreites und linear in der Kreiswellenzahl
vorliegendes Spektrum zuna¨chst negativ in der Dispersion korrigiert wird (Multiplikation mit
negativer dispersiver Phase und anschließende Fouriertransformation). Dadurch werden zuna¨chst
die Peaks der Spiegelterme scharf und Peaks oberhalb einer bestimmten Schwelle werden aus
dem A-Scan entfernt. Nach Ru¨cktransformation in der Frequenzraum wird das Spektrum mit
der doppelten positiven dispersiven Phase multipliziert und die finale Fouriertransformation
liefert einen A-Scan, in dem die tatsa¨chlichen Strukturterme scharf sind und zuvor entfernte
Spiegelterme nicht mehr auftauchen.
Der Dispersion Encoded Full Range (DEFR) Algorithmus [Her09, Hof09] sowie seine Weiter-
entwicklungen fast DEFR [Hof10, Wan10, Wan12] und advanced DEFR [Ko¨t12] sind iterative
Methoden zur Entfernung von komplex konjugierten Artefakten. Der konventionelle DEFR-Al-
gorithmus nach Hofer et al. [Hof09] extrahiert in jeder Iteration nach numerischer Dispersions-
korrektur die sta¨rkste Signalkomponente im A-Scan und u¨bertra¨gt diese in einen Datencontainer,
welcher am Ende aller Iterationsschritte ausgegeben wird. Aus dem vorliegenden A-Scan wird
die Signalkomponente entfernt. Zur Beseitigung des zugeho¨rigen komplex konjugierten Terms
wird der A-Scan zuna¨chst vom Ortsraum wieder in den Frequenzraum u¨berfu¨hrt, dort mit der
doppelten inversen dispersiven Phase multipliziert und anschließend wieder in den Ortsraum
transformiert. Aufgrund der Symmetrie zur Nullreferenzebene ist die Position der aktuell zu
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entfernenden und nun scharfen Spiegelkomponenten bekannt, sodass diese durch einfache Sub-
traktion des Wertes der korrespondierenden Strukturkomponente aus dem A-Scan entfernt wer-
den kann. Als letzten Schritt innerhalb der jeweiligen Iteration wird das Signal wieder in den
Frequenzraum u¨berfu¨hrt und dort mit der dispersiven Phase multipliziert, sodass das Spektrum
fu¨r die na¨chste Iteration wieder unausgeglichen vorliegt. Der Algorithmus iteriert so lange bis
eine vorgegebene maximale Anzahl an Iterationsschritten erreicht ist oder alle Strukturterme
oberhalb einer definierten Schwelle detektiert worden sind. Am Ende der Iterationsschleife kann
der Restanteil im A-Scan den extrahierten Peaks im Ausgabecontainer hinzugefu¨gt werden, um
auch schwache Signalkomponenten zu erhalten.
Der Rechenaufwand des konventionellen DEFR-Algorithmus ist aufgrund der vier beno¨tigten
Fouriertransformationen pro Iteration und dadurch, dass pro Iteration nur eine einzelne Struk-
turkomponente extrahiert wird, sehr hoch. Die Anzahl beno¨tigter Iterationen kann durch simul-
tane Detektion einer Vielzahl von Strukturtermen reduziert werden [Hof10]. Ebenso kann auf
zwei Fouriertransformationen pro Iteration verzichtet werden, indem die Frequenzraumrepra¨-
sentation der detektierten Signalterme mit ihren komplex konjugierten Termen direkt vom Ein-
gangsspektrum subtrahiert wird [Hof10]. Die Frequenzraumrepra¨sentation wird durch Fourier-
transformation der detektierten Strukurkomponenten, Anwendung der Dispersion, Generierung
der korrespondierenden Spiegelterme durch Weitergabe allein des Realteils und schließlich Be-
ru¨cksichtigung eines Faktors zwei zur Energieerhaltung erzeugt. Mittels Signalverarbeitung auf
einer Grafikkarte kann dieser fast DEFR-Algorithmus fu¨r die Echtzeitvisualisierung eingesetzt
werden. Wang et al. berichten fu¨r eine Implementierung auf der Grafikkarte eine Anzeigerate von
etwa 21.000 artefaktbereinigten A-Scans pro Sekunde mit 2048 Stellen pro A-Scan bei jeweils
zehn Iterationen des fast DEFR-Algorithmus [Wan12].
Ko¨ttig et al. verzichten in [Ko¨t12] in einem advanced DEFR-Algorithmus komplett auf zusa¨tzli-
che Fouriertransformationen und reduzieren damit weiter den Rechenaufwand. Es wird lediglich
die ohnehin zur Rekonstruktion eines A-Scans beno¨tigte inverse Fouriertransformation ausge-
fu¨hrt. Zur Entfernung von Spiegelartefakten wird anstatt einer Multiplikation mit der disper-
siven Phase im Frequenzraum eine Faltung im Ortsraum durchgefu¨hrt. Die Faltung reduziert
sich weiterhin zu einer einfachen Multiplikation, wenn Spiegelterme einzelner Signalkomponen-
ten entfernt werden. Daru¨ber hinaus berichten Ko¨ttig et al. in derselben Vero¨ffentlichung u¨ber
eine Erweiterung des Algorithmus, um auch Autokorrelationsartefakte mit nur geringem rech-
nerischen Mehraufwand zu beseitigen. Dazu wird zusa¨tzlich ein ohne numerische Dipsersions-
korrektur berechneter A-Scan beno¨tigt.
Frequenzverschiebung (Heterodyne OCT) Die heterodyne OCT ermo¨glicht Spiegelarte-
fakt-freie Aufnahmen durch Einfu¨hren einer Frequenzverschiebung. Dazu wird dem spektralen
Interferogramm bei der Aufnahme eine Tra¨gerfrequenz ωD aufgepra¨gt. In der Folge wird die Po-
sition ho¨chster Empfindlichkeit von der Nullreferenzebene verschoben und negative und positive
Entfernungen ko¨nnen unterschieden werden. Die Technik ist insbesondere fu¨r die SS-OCT geeig-
net, in welcher Detektoren mit großer Bandbreite genutzt werden, um schnelle Modulationen im
MHz- bis GHz-Bereich aufzeichnen zu ko¨nnen. Vorteilhaft an der heterodynen Technik ist, dass
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prinzipbedingt keine sto¨renden Geisterbilder auftauchen, da die komplex konjugierten Signale
nicht unterdru¨ckt, sondern verschoben werden.
Wird das optische Feld im Referenzarm eines SS-OCT-Systems um eine Tra¨gerfrequenz ωD
verschoben, kann das in der Zeit variierende Interferenzsignal als




RRR′n cos ((ωn + ωD) t+ ϕn) (2.22)
geschrieben werden [Dav05]. Dabei sind ϕn = k0 (zR − zn) ein trivialer Phasenversatz und
ωn = (dk/dt)(zR − zn) die instantanen Frequenzen der Kreuzkorrelationen. dk/dt ist die nicht-
lineare zeitliche A¨nderung der Kreiswellenzahl des Lasers. Der Gleichanteil DC und die Auto-
korrelationen AC sind von ωD unabha¨ngig und bleiben um das Basisband zentriert. Die Kreuz-
korrelationen hingegen werden verschoben und liegen um die Tra¨gerfrequenz ωD zentriert. Ob-
wohl die Fouriertransformation von ID,ωD hermitesch symmetrisch ist, u¨berlappen Signale zu
Wegla¨ngendifferenzen gleicher Gro¨ße, aber entgegengesetzten Vorzeichens nicht la¨nger. Negati-
ve Entfernungen liegen unterhalb und positive Entfernungen oberhalb von ωD. Die komplexe
Doppeldeutigkeit ist aufgelo¨st, wenn die Tra¨gerfrequenz ωD gro¨ßer ist als die maximal auftre-
tende Frequenz ωn. Eine Frequenzverschiebung ωD korrespondiert fu¨r lineares Durchstimmen
der Kreiswellenzahl u¨ber einen Bereich ∆k in einer Zeit ∆t mit einer Wegla¨ngenverschiebung
zD = ωD∆t/ (2∆k) [Dav05].
Das erste heterodyne SS-OCT-System durch Zhang et al. nutzte einen elektro-optischen Mo-
dulator im Referenzarm zur Erzeugung einer Tra¨gerfrequenz [Zha04, Zha05a]. Nachteilig an
dieser Technik ist, dass elektro-optische Modulatoren polarisationsabha¨ngig und hoch dispersiv
sind, weshalb sie Methoden zur Polarisationskontrolle und zur Dispersionskompensation be-
no¨tigen. Yun et al. verwendeten akusto-optische Modulatoren in Referenz- und Probenarm, um
eine differenzielle Frequenzverschiebung zwischen den Interferometerarmen einzufu¨hren [Yun04].
Akusto-optische Modulatoren sind typischerweise von großen Einkoppelverluste betroffen und
besitzen eine beschra¨nkte spektrale Bandbreite, was in einer reduzierten Empfindlichkeit und
einer reduzierten axialen Auflo¨sung resultieren kann. Da von Yun et al. in [Yun04] der akus-
to-optische Modulator im Probenarm zwischen Probe und Empfa¨nger verbaut wird, ko¨nnen
Leistungsverluste insbesondere bei empfindlichen Proben nicht ausgeglichen werden. Davis et al.
lo¨sen dieses Problem, indem sie den akusto-optischen Modulator im Probenarm vor der Probe
platzieren und so Leistungsverluste nach der Probe minimieren [Dav05]. Durch hardwareseitige
Bandpass-Filterung des Interferogramms um die Tra¨gerfrequenz und nachfolgende Demodula-
tion, in welcher das gefilterte Signal mit einem lokalen Oszillator der gleichen Frequenz wie
das Tra¨gersignal gemischt wird, kann ihr System das gesamte komplexe interferometrische Sig-
nal ohne U¨berabtastung und mit Wellenzahl-Triggern (engl. k-clocking) aufnehmen. In anderen
heterodynen Systemen wird das OCT-Signal durch direkte Aufnahme des hochverschobenen
Interferogramms und softwareseitig durch spezielle Nachverarbeitungsalgorithmen rekonstruiert
[Zha04, Yun04, Zha05a].
Eine andere Methode fu¨r heterodyne SS-OCT demonstrieren Dhalla et al. in [Dha12] durch
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Verwendung eines Interferenzpha¨nomens, welches Interference Revival oder Coherence Revival
genannt wird und ein periodisches Aufleben der Interferenz beschreibt. Danach werden in einem
Interferometer nicht nur dann Interferenzstreifen beobachtet, wenn Referenz- und Probenarm
in ihren optischen Wegla¨ngen abgeglichen sind, sondern auch, wenn sie durch ein ganzzahliges
Vielfaches der Resonatorla¨nge des Lasers verstimmt sind. Coherence Revival tritt auf, wenn ein
Laser auf mehreren longitudinalen Moden gleichzeitig oszilliert. Das Pha¨nomen wird ausfu¨hrlich
in [Bae07] diskutiert und wurde dort genutzt, um den Modenabstand eines blau-violetten Dioden-
lasers zu messen. Dhalla et al. nutzen fu¨r ihre Technik aus, dass zwei untersuchte durchstimmbare
Laserquellen mit externen Resonatoren automatisch ein phasenmoduliertes Signal produzieren,
wenn sie in einem Interferometer verwendet werden, dessen Arme durch ein ganzzahliges Vielfa-
ches der Resonatorla¨nge des Lasers verstimmt sind [Dha12]. Diese Phasenmodulation resultiert
in einer Frequenzverschiebung a¨quivalent zum Einbringen einer Tra¨gerfrequenz mit akusto-opti-
schen Modulatoren. Obwohl die genaue Ursache der Phasenmodulation unbekannt ist, nehmen
Dhalla et al. an, dass eine A¨nderung der physikalischen La¨nge des Laserresonators oder eine Mo-
dulation des Brechungsindexes einer Komponente im Resonator verantwortlich ist. Heterodyne
OCT mit Coherence Revival bietet gegenu¨ber der konventionellen Methode mit akusto-opt-
sichen Modulatoren die Vorteile, dass sie einfach zu implementieren ist, die axiale Auflo¨sung
nicht reduziert wird und keine zusa¨tzliche Hardware beno¨tigt wird. Lediglich eine A¨nderung der
Referenzarmla¨nge und eine erho¨hte Digitalisierungsrate sind notwendig. Als zusa¨tzlicher Signal-
verarbeitungsschritt muss eine numerische Dispersionskompensation durchgefu¨hrt werden.
Bachmann et al. beschreiben in [Bac06] ein heterodynes, spektrometerbasiertes OCT-System.
Mit Hilfe von akusto-optischen Modulatoren in Referenz- und Probenarm wird eine differenzielle
Tra¨gerfrequenz eingefu¨hrt. Das Tra¨gersignal ist dabei wellenla¨ngenunabha¨ngig, sodass Spiegel-
terme nicht mit den tatsa¨chlichen Strukturtermen u¨berlagern, selbst wenn breitbandige Licht-
quellen verwendet werden. Mit Hilfe einer speziellen Aufnahmemethode, bei welcher vier jeweils
um pi/2 in der Phase verschobene Spektren innerhalb einer Tra¨gerperiode aufgenommen werden,
werden komplexe OCT-Signale erzeugt.
Polarisationsbasierte optische Demodulation Die von Vakoc et al. in [Vak06] beschriebe-
ne polarisationsbasierte optische Demodulation gewinnt ein komplexes OCT-Signal mittels einer
passiven optischen Demodulationsschaltung. Das Interferogramm wird bei dieser Technik pola-
risationskodiert in zwei gegeneinander um pi/2 phasenverschobenen Zusta¨nden SI (In-Phase)
und SQ (Quadraturkomponente) detektiert und zu einem komplexen Signal (SI + iSQ) zusam-
mengesetzt. Das Licht aus Referenz- und Probenarm wird zuna¨chst in einem polarisierenden
Strahlvereiniger u¨berlagert und dadurch orthogonal zueinander polarisiert. Das polarisations-
modulierte Licht am Ausgang des Strahlvereinigers wird durch einen 50 : 50-Strahlteiler in zwei
Arme aufgeteilt, welche jeweils u¨ber einen Polarisationssteller und einen polarisierenden Strahl-
teiler verfu¨gen. Jeder polarisierende Strahlteiler konvertiert die Polarisationsmodulation in eine
Intensita¨tsmodulation, welche jeweils durch einen symmetrischen Empfa¨nger detektiert wird.
Die Phasenverschiebung zwischen den Armen des 50 : 50-Strahlteilers kann mit Hilfe der Po-
larisationssteller beliebig eingestellt werden. Zur Rekonstruktion eines komplexen OCT-Signals
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betra¨gt die Phasenverschiebung idealerweise pi/2. In [Sid15] zeigen Vakoc et al. einen erweiterten
Demodulationsaufbau, welcher zusa¨tzlich polarisationssensitiv messen kann, indem am Eingang
der Demodulationsschaltung ein polarisierender Strahlvereiniger mit zwei Ausga¨ngen genutzt
wird und die nachfolgenden Komponenten dupliziert werden.
2.2 Adaptive Optik
Wellenfrontaberrationen beeintra¨chtigen durch Fokusverzerrung oft die Abbildungseigenschaf-
ten optischer Systeme und reduzieren z. B. die Bildauflo¨sung oder den Kontrast. Ebenso wird
die Einkoppeleffizienz von Licht in eine Faser durch Aberrationen beeinflusst. In einem faserba-
sierten OCT-System bewirken Aberrationen folglich nicht nur einen Verlust in der Auflo¨sung,
sondern auch ein geringeres Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis. Da Aberrationen insbesondere in der
in vivo Anwendung von Probe zu Probe unterschiedlich sein ko¨nnen, ist eine dynamische Kor-
rektur erforderlich. Mit Hilfe der Technologie der adaptiven Optik ist es mo¨glich, Aberrationen
dynamisch zu korrigieren und die Leistungsfa¨higkeit eines optischen Systems wiederherzustellen.
In der Ophthalmologie ist adaptive Optik essenziell, um die Qualita¨t einer in vivo Bildgebung
der Retina bei großer Pupille zu erho¨hen [Wil11].
2.2.1 Mathematische Beschreibung und Quellen von Wellenfrontaberrationen
Wellenfrontaberrationen in einem optischen System werden ha¨ufig durch eine komplexe, soge-
nannte generalisierte Pupillenfunktion
P (x, y) = A (x, y) exp (iΨ (x, y)) (2.23)
ausgedru¨ckt [Boo14, Goo17], wobeiA (x, y) die Amplitude und Ψ (x, y) = kW (x, y) = 2piλ W (x, y)
die Phase am Ort (x, y) der Pupille beschreiben. Amplitudenschwankungen treten in optischen
Systemen ha¨ufig aufgrund von Absorptions- oder Reflexionsverlusten auf. Insbesondere bei aber-
rierten Systemen, in welchen Phasenschwankungen gewo¨hnlich einen deutlich gro¨ßeren Einfluss
auf die Leistungsfa¨higkeit des optischen Systems haben, wird die Funkktion A aus praktischen
Gru¨nden ha¨ufig als konstant angenommen [Boo14].
Die Phase der Wellenfront in der Pupille hat einen großen Einfluss auf die Auflo¨sung und wird
der Einfachheit halber in eine Reihe geeigneter Basismoden mit zugeho¨rigen modalen Koeffizi-
enten zerlegt [Boo14]. Fu¨r optische Systeme mit kreisfo¨rmigen Aperturen ist es nu¨tzlich Zernike-
Polynome fu¨r die Zerlegung in Aberrationsmoden zu verwenden, da diese einen vollsta¨ndigen,
orthogonalen Satz an Funktionen u¨ber dem Einheitskreis definieren [Zer34, Nol76, Mah94]. Vor-
teilhaft an der Verwendung von Zernike-Polynomen ist, dass sie in geschlossener Form vorliegen.
Die ersten Moden repra¨sentieren klassische Abbildungsfehler und stellen im menschlichen Auge
die gewichtigsten Aberrationen dar [Por01].
Der effektive Wegla¨ngenfehler kann durch W (ρ, φ) =
∑
n,m an,mZn,m (ρ, φ) ausgedru¨ckt werden,
wobei die Koeffizienten an,m ∈ R den Beitrag jeder Aberration zur Phase angeben und die
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Zernike-Polynome definiert sind als (siehe z. B. [Thi02, Sch14])
Zn,m (ρ, φ) =
Nn,mRn,|m| (ρ) cos (mφ) fu¨r m ≥ 0,−Nn,mRn,|m| (ρ) sin (mφ) fu¨r m < 0. (2.24)
Zur Vereinfachung der Schreibweise der Zernike-Polynome werden u¨blicherweise polare Koordi-
naten (ρ, φ) verwendet, mit ρ ∈ [0, 1] und φ ∈ [0, 2pi]. Einen U¨berblick u¨ber Zernike-Polynome
in kartesischen Koordinaten ist in [vB97] gegeben. Jedes Zernike-Polynom besteht aus einem
Normierungsfaktor Nn,m, einem radialen Polynom Rn,|m| (ρ) und einer azimutal abha¨ngigen
Komponente. Ein doppeltes Indizierungsschema ist notwendig, um jedes Zernike-Polynom ein-
deutig zu definieren. Die Indizes n ∈ N0 und m ∈ Z repra¨sentieren die radiale Ordnung bzw. die
azimutale Frequenz des Zernike-Polynoms und sind so gewa¨hlt, dass |m| ≤ n und n−|m| gerade























Durch die Zerlegung der Wellenfrontphase in Zernike-Polynome kann die Varianz der Aberratio-
nen durch klassische optische Aberrationen ausgedru¨ckt werden und es wird deutlich, wie stark
jede Zernike-Mode zum quadratischen Mittel (RMS, von engl. root mean square) der Phasen-
funktion beitra¨gt. Der RMS-Wellenfrontfehler berechnet sich nach [Sch14]
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k ρdρdφ das k-te Moment der Verteilung W bezeichnet. Das
erste Moment (k = 1) ist der Mittelwert des Wellenfrontfehlers und ist durch 〈w〉 = a0,0 gegeben
[Sch14]. Das zweite Moment berechnet sich unter Ausnutzung der Orthogonalita¨tsbedingung∫ 2pi
0
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n,m [Sch14]. Damit ergibt




n,m − a20,0 =
√∑
n≥1,m a2n,m.
Das Zernike-Polynom Z0,0 (Piston) bewirkt eine Verzo¨gerung der Wellenfront und verschlechtert
den Fokusfleck nicht. In einer OCT-Aufnahme resultiert dies in einer axialen Verschiebung der
Probe. Die Aberrationen Z1,−1 (vertikale Verkippung, Tilt) und Z1,1 (horizontale Verkippung,
Tip) a¨ndern den Winkel des Strahls und fu¨hren in einer OCT-Aufnahme zu einem lateralen
Versatz. Auch diese Aberrationen werden in der Betrachtung von Wellenfrontfehlern oft ignoriert,
da sie nicht direkt zu einer Fokusverzerrung fu¨hren. Allerdings ko¨nnen sie durch die Ablenkung
des Strahls von der optischen Achse Aberrationen ho¨herer Ordnung induzieren.
Systemaberrationen sind in der Praxis auch in sorgfa¨ltig entwickelten Systemen immer zu einem
gewissen Maß vorhanden. Sie werden durch Fehlstellen in den optischen Komponenten oder durch
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eine fehlerhafte Justage des Systems hervorgerufen werden. Außerhalb der Designspezifikationen,
wie z. B. bei Verwendung einer falschen Wellenla¨nge oder an einer abweichenden Temperatur,
ko¨nnen signifikante Aberrationen eingefu¨hrt werden [Boo14].
Eine sehr ha¨ufig untersuchte Probengeometrie und Quelle von Aberrationen ist die der planaren
Brechungsindex-Fehlanpassung [Boo07a], bei welcher Licht durch eine planare Grenzfla¨che zwi-
schen zwei Medien mit unterschiedlichen Brechungsindizes fokussiert wird. Sie tritt beispielsweise
auf, wenn durch ein Deckglas hindurch oder in ein Medium hinein fokussiert wird, in welchem
sich die zu untersuchende Probe befindet. Prima¨re Effekte der Brechungsindex-Fehlanpassung
sind Fokusverschiebung und spha¨rische Aberration, welche in der Mikroskopie ha¨ufig durch ein
spezielles Design des Objektivs beseitigt werden ko¨nnen [Boo07a].
Aberrationen ko¨nnen durch die untersuchte biologische Probe selbst induziert werden, da die-
se im Allgemeinen nicht homogen ist und signifikante, lokale Unterschiede im Brechungsindex
besitzt [Boo14]. Daru¨ber hinaus kann der Brechungsindex insbesondere in in vivo Anwendun-
gen o¨rtlich und zeitlich variieren. Optische Aberrationen im normalen Auge ha¨ngen von vielen
Faktoren und Bedingungen ab. Sie variieren z. B. mit der Pupillengro¨ße [Art94], dem Alter des
Probanden [Gui99] oder mit dem Akkommodationszustand [He00]. Bei normalen jungen Proban-
den betra¨gt der RMS-Wert fu¨r Wellenfrontfehler ho¨herer Ordnung fu¨r einen Pupillendurchmesser
von 5 mm etwa 0,25 µm [Art06].
2.2.2 Adaptive Komponenten fu¨r die Aberrationskorrektur
Adaptive Optik versucht durch Addition bestimmter Aberrationen zu Ψ (x, y) unerwu¨nschte
Phasenaberrationen zu minimieren. Dabei ist die korrigierende Phase idealerweise konjugiert zum
Aberrationsprofil [Dob06]. In diesem Abschnit werden ga¨ngige adaptive Komponenten fu¨r die
Aberrationskorrektur beschrieben sowie Auswahlkriterien und Hinweise fu¨r die Positionierung
von adaptiven Komponenten im optischen System gegeben.
Verformbare Spiegel Verformbare Spiegel sind Wellenfrontmodulatoren, deren reflektive
Oberfla¨che aktiv zur Korrektur von optischen Aberrationen angepasst werden kann, indem ein
Array von Aktuatoren Kra¨fte auf die Oberfla¨che ausu¨ben. Durch die Forma¨nderung der re-
flektiven Oberfla¨che wird die physikalische Wegla¨nge, u¨ber welche die Wellenfront propagiert,
gea¨ndert und dadurch eine Phasenmodulation hervorgerufen. Auf diese Weise ko¨nnen verform-
bare Spiegel Phasenaberrationen einer einfallenden Wellenfront korrigieren. Alternativ ko¨nnen
sie eine Wellenfront eine bestimmte Form aufpra¨gen, um dadurch spa¨ter im System auftretende
Aberrationen auszugleichen.
Es existiert eine Vielzahl verschiedener Technologien fu¨r verformbare Spiegel. Beispiele sind elek-
tromagnetische Spiegel [Fer06], elektrostatische und mikroelektromechanische Spiegel [Bif99],
piezoelektrische Spiegel [Sim06], bimorphe Spiegel [Sch94] und auf Ferrofluiden basierende Spie-
gel [Bro07]. Dabei kann der deformierbare Spiegel eine segmentierte Oberfla¨che [Tys08] oder eine
zusammenha¨ngende Membran [Zhu99] besitzen. Die Eigenschaften eines verformbaren Spiegels
sind abha¨ngig von der spezifischen Technologie. So ko¨nnen bei segmentierten Spiegeln aufgrund
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der unterbrochenen Oberfla¨che unstetige Phasen und unerwu¨nschte Beugungseffekte auftreten
[Bif99]. Andererseits ko¨nnen die Aktuatoren eines segmentierten Spiegels pra¨zise und unabha¨n-
gig voneinander bewegt werden. Bei einer kontinuierlichen Spiegelmembran ist die Verformung
durch einen einzelnen Aktuator nicht lokalisiert, sondern u¨ber den gesamten Spiegel verteilt.
Diese Verformung wird oft durch eine Einflussfunktion des Aktuators beschrieben (siehe z. B.
[Pat00, Dob06, Boo14]). Jede vom verformbaren Spiegel erzeugte Form ist dabei eine U¨berlage-
rung der Einflussfunktionen und es ist notwendig, beispielsweise durch eine vorherige Kalibration
mit Wellenfrontsensor [Zhu99] oder Interferometer [Boo05], herauszufinden, wie eine gewu¨nsch-
te Spiegelform durch Anwenden der richtigen Kontrollsignale erzeugt werden kann. Durch die
zusammenha¨ngende Membran beeinflussen sich Aktuatoren gegenseitig durch Kopplung, sodass
ein Aktuator seinen Nachbarn bei Bewegung ebenfalls auslenkt [Bif99]. Die Aktuatorkopplung
ist abha¨ngig vom Abstand zwischen den Aktuatoren, dem genutzten Material und dem Hub.
Die relative Auslenkung zwischen benachbarten Aktuatoren und ihr gegenseitiger Abstand be-
schra¨nken die lokale Wellenfrontsteigung und die Amplitude von Aberrationen ho¨herer Ordnung.
Verformbare Spiegel besitzen eine hohe optische Effizienz und sind wellenla¨ngen- und polarisati-
onsunabha¨ngig [Boo14]. Daher induzieren sie keine chromatischen Aberrationen. Dies ist insbe-
sondere fu¨r die Anwendung in der OCT bedeutsam, wo vornehmlich breitbandige Lichtquellen
verwendet werden. Ebenso ko¨nnen durch hoch reflektive Beschichtungen Leistungsverluste mi-
nimiert werden und verformbare Spiegel eignen sich fu¨r den Einsatz von Lasern hoher Leistung.
Nachteilig sind die relativ hohen Kosten eines verformbaren Spiegels und unter Umsta¨nden die
Notwendigkeit eines gefalteten Strahlengangs.
Raumlichtmodulatoren Ein Flu¨ssigkristall-Raumlichtmodulator (LC-SLM, von engl. lyquid-
crystal spatial light modulator) a¨ndert zur Phasenmodulation den effektiven Brechungsindex des
Mediums, durch welches die Wellenfront propagiert. Der Brechungsindex kann elektronisch u¨ber
Elektroden [Lov97] oder optisch durch Abbildung eines Intensita¨tsmusters direkt auf das Flu¨s-
sigkristallgeha¨use [Li98] eingestellt werden. LC-SLMs sind segmentierte Bauteile, welche aus
vielen 100.000 Pixeln bestehen ko¨nnen [Boo14]. Die gebra¨uchlichsten Modulatoren verwenden
nematische Flu¨ssigkristalle, welche eine kontinuierliche Phasenmodulation u¨ber einen Bereich
von mindestens einer Welle ermo¨glichen [Boo14]. LC-SLMs sind polarisations- und wellenla¨n-
genabha¨ngig. Ihre Lichteffizienz ist im Vergleich zu verformbaren Spiegeln gering und nimmt mit
zunehmender Musterkomplexita¨t ab [Boo14].Vorteilhaft an der Technologie ist, dass ein LC-SLM
aufgrund der großen Anzahl von Pixeln in der Lage ist, komplexere Phasenmuster zu erzeugen
als ein deformierbarer Spiegel [Boo14].
Adaptive Linsen Mit Hilfe starrer Linsen, welche gegenseitig verschoben oder rotiert werden,
ko¨nnen Wellenfrontaberrationen gezielt eingefu¨hrt werden. So kann die relative Rotation von
zwei Zylinderlinsen [Wan83, Vil08] oder von zwei ophthalmischen Linsen [Ari11] zur Korrektur
von Astigmatismus eingesetzt werden. Durch Variation des Linsenabstandes im Badal-Optome-
ter, d. h. durch axiale Verschiebung einer Linse, kann ein Defokus induziert werden.
Verstraete et al. demonstrieren in [Ver16] ein linsenbasiertes System, welches Astigmatismus
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durch rotierbare Zylinderlinsen und Defokus durch eine verformbare Flu¨ssiglinse korrigieren
kann. Die Verwendung einer verformbaren Flu¨ssiglinse ermo¨glicht ein kompaktes Systemdesign
[Blu11]. Die eingesetzte Flu¨ssiglinse a¨ndert ihre Form basierend auf der Menge einer in einem
Zylinder eingeschlossenen Flu¨ssigkeit und der Steifigkeit der begrenzenden Membran. Dabei ist
mindestens eine Seite des Flu¨ssigkeitscontainers durch eine elastische Polymermembran ver-
schlossen. Die Membran wo¨lbt sich abha¨ngig vom Druck im Container vor und a¨ndert so die
Form der Linse. Die A¨nderung des Drucks der Flu¨ssigkeit kann mechanisch oder elektrisch ge-
steuert werden [Blu11].
Eine andere Art adaptiver Linse zur Brechkrafta¨nderung basiert auf Elektrobenetzung [Ber00].
Solche Linsen bestehen aus zwei nicht mischbaren, transparenten Flu¨ssigkeiten mit unterschied-
lichem Brechungsindex. Die Dichte der Flu¨ssigkeiten ist gleich, sodass die Grenzfla¨che zwischen
den Flu¨ssigkeiten nicht durch die Schwerkraft verformt wird. Die Grenzfla¨che bleibt unabha¨ngig
von der Orientierung der Linse spha¨risch [Ber00]. Eine Flu¨ssigkeit ist isolierend und unpolar und
die andere eine leitende wa¨ssrige Lo¨sung. Die isolierende Flu¨ssigkeit hat die Form eines Trop-
fens und ist in Kontakt mit einem du¨nnen isolierenden Fenster, dessen Oberfla¨che hydrophob
ist. Eine Spannung, welche zwischen der leitenden Flu¨ssigkeit und einer auf der Außenseite des
isolierenden Fensters befindlichen, transparenten Elektrode angelegt wird, begu¨nstigt die Be-
netzbarkeit der Oberfla¨che des Fensters durch die isolierende Flu¨ssigkeit und a¨ndert die Form
der Grenzfla¨che zwischen den beiden Flu¨ssigkeiten. Dies a¨ndert die Brechkraft der Flu¨ssiglinse.
Die Technologie der Elektrobenetzung bietet durch die Vermeidung beweglicher Teile eine relativ
schnelle Antwortzeit. Weitere Vorteile sind ein kompaktes Design, ein gu¨nstige Herstellung und
ein geringer Leistungsverbrauch.
Bonora et al. berichten u¨ber eine adaptive Linse, welche durch Integration einer Vielzahl pie-
zoelektrischer Aktuatoren Wellenfrontaberrationen bis zur vierten Zernike-Ordnung korrigieren
kann [Bon15, Riz15]. Die adaptive Linse besteht aus zwei du¨nnen Glasfenstern einer Dicke von
150 µm, auf denen jeweils ein piezoelektrischer Aktuatorring verklebt ist. Zwischen den Fens-
tern befindet sich ein transparentes Mineralo¨l. Die beiden piezoelektrischen Aktuatorringe sind
jeweils in acht Segmente unterteilt, welche unabha¨ngig voneinander steuerbar sind. Die Ringe
agieren als bimorphe Stellglieder und bewirken bei Anlegen einer Spannung eine Biegung der
Glasfenster. Ein Fenster wird zur Erzeugung von Defokus und Astigmatismus und das andere
Fenster zur Erzeugung von Koma und sekunda¨rem Astigmatismus verwendet [Bon15]. An den
beiden Fenstern werden unterschiedliche Effekte erzielt, indem das obere Fenster durch einen
frei beweglichen Elastomerschaum mit dem Aktuatorring verbunden ist und das untere Fenster
an seinem Rand durch einen starren Aluminiumring blockiert wird. Daru¨ber hinaus wird die
planare Form in der Mitte des oberen Fensters durch Aufkleben einer transparenten Scheibe
aus Borosilikatglas einer Dicke von 1 mm gefestigt. Durch den begrenzten maximalen Hub der
adaptiven Linse sind die maximal mo¨glichen Amplituden der Aberrationsmoden auf einige Mi-
krometer beschra¨nkt [Bon15, Ver17]. Das Potenzial der adaptiven Multi-Aktuator Linse fu¨r die
adaptive Optik wurde durch in vivo OCT-Bildgebung der Netzhaut einer Maus [Bon15] und
der humanen Netzhaut [Jia16, Ver17] demonstriert. Vorteilhaft an einer transmittiven adap-
tiven Linse ist, dass sie durch Platzieren in eine vorhandene Pupillenebene einfach in bereits
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existierende Bildgebungssysteme integriert werden kann.
Auswahlkriterien und Positionierung adaptiver Komponenten Verschiedene Einfluss-
faktoren sind fu¨r die Auswahl einer adaptiven Komponente fu¨r eine bestimmte Applikation zu
beru¨cksichtigen. Darunter za¨hlen relativ selbsterkla¨rende Eigenschaften wie Kosten, Gro¨ße, Ge-
schwindigkeit oder Stabilita¨t [Boo07a]. Insbesondere zur Korrektur dynamischer Aberrationen
sind Antwort- und Stellzeit der adaptiven Komponenten wichtig. Fu¨r Anwendungen, in welchen
ein großer Korrektur- bzw. Dynamikbereich beno¨tigt wird, wie z. B. in der Ophthalmologie,
bestimmen die Anzahl und die Verteilung der Aktuatoren, ihre Genauigkeit und ihr Hub die
maximale Amplitude und die Anzahl an Moden, welche ein verformbarer Spiegel korrigieren
kann [Dob06, Dev08]. Fu¨r die Leistungsfa¨higkeit des optischen Systems ist ebenso die Lichtef-
fizienz der adaptiven Komponente wichtig [Boo14]. Bei der Applikation von manipulierenden,
ultrakurzen Laserpulsen ist insbesondere die Zersto¨rschwelle der adaptiven Komponente ein
wichtiges Auswahlkriterium. In der OCT werden breitbandige Lichtquellen verwendet, weshalb
die Wellenla¨ngenabha¨ngigkeit der adaptiven Komponenten eine wichtige Eigenschaft sein kann.
Weitere Schlu¨sselparameter, insbesondere fu¨r verformbare Spiegel, sind die Art der Oberfla¨che
(segmentiert oder kontinuierlich), die Aktuatortechnologie, die Art der Beschichtung und die
Oberfla¨chenqualita¨t.
Die adaptive Komponente wird u¨blicherweise in einer Ebene positioniert, welche zur Pupille
des Auges bzw. zur Pupille der fokussierenden Optik und zum Wellenfrontsensor konjugiert ist
[Dob06, Boo14]. Dadurch treten fu¨r einen maximal großen Strahldurchmesser bei der Modu-
lation der Wellenfront durch die adaptive Komponente an der Augenpupille keine Vignettie-
rung oder Beugungseffekte auf. Die Anordnung kann mit einem afokalen Abbildungssystem in
der 4f -Konfiguration mit entsprechender Vergro¨ßerung zur Aperturanpassung erreicht werden
[Bau06, Boo14]. Ein afokaler U¨bertrager besteht aus zwei Linsen oder gekru¨mmten Spiegeln
mit Brennweiten f1 und f2 in einem Abstand von f1 + f2 zueinander und u¨bersetzt einen ein-
gehenden kollimierten Strahl in einen ausgehenden kollimierten Strahl. Der Strahldurchmesser
wird entsprechend der Vergro¨ßerung −f2/f1 gea¨ndert. Die Eintrittspupille wird in der Regel in
einem Abstand f1 vor dem Teleskop platziert, wodurch eine Austrittspupille in einem Abstand
f2 hinter dem Teleskop entsteht [Bau06].
Roorda et al. stellen in [Roo06] Vorteile fu¨r die Positionierung der adaptiven Komponente in
einer zur Augenpupille konjugierten Ebene heraus. Diese resultieren aus der Annahme, dass
die Hornhaut und die Augenlinse die prima¨ren Quellen fu¨r Aberrationen im System sind. Zum
einen bewirken konventionelle Wellenfrontmodulatoren nur eine Phasenkorrektur und Aberratio-
nen durch Cornea und Linse a¨ußern sich im Wesentlichen als Phasenfehler in der Augenpupille.
Die Propagation der okularen Aberrationen erzeugt Intensita¨tsschwankungen (sogenannte Szin-
tillation), wodurch die urspru¨nglich reine Phasenwellenfront in anderen Ebenen durch Phase
und Intensita¨t kodiert wird. Da reine Phasenmodulatoren eine Szintillation nicht direkt kom-
pensieren ko¨nnen, liegt ihre maximale Wirksamkeit in oder nahe der Pupillenebene des Auges,
da hier Szintillation vernachla¨ssigbar ist. Daru¨ber hinaus variieren okulare Aberrationen und
durch das AO-System induzierte Aberrationen mit dem Feldwinkel. Diese Variation beschra¨nkt
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die optimale Korrektur auf einen Punkt des Bildfeldes. Bei Verwendung eines einzelnen Wel-
lenfrontmodulators im System wird die Feldvariation im gesamten Aberrationsprofil minimiert
und damit das Sichtfeld um den Feldpunkt (isoplanatische Feldgro¨ße) maximiert, wenn der Mo-
dulator in oder nahe der Pupille positioniert ist. Die isoplanatische Feldgro¨ße kann durch den
Einsatz eines zweifach konjugierten AO-Systems erweitert werden. Ein solches System verwen-
det zwei Wellenfrontmodulatoren, welche zur Augenpupille und zu einer Ebene nahe der Retina
konjugiert positioniert sind [Tha09].
2.2.3 Klassische Methode mit Wellenfrontsensor
Die klassische Methode der adaptiven Optik nutzt zur Aberrationskorrektur im Wesentlichen drei
Komponenten. Ein Wellenfrontsensor vermisst Verzerrungen der Wellenfront, ein Regelungssys-
tem, typischerweise eine Software auf einem Computer, berechnet auf Basis der Wellenfrontmes-
sung die erforderliche Korrektur und steuert eine adaptive Komponente mit der notwendigen
Form an, um die Verzerrungen durch Phasenmodulation zu korrigieren. Abbildung 2.4 zeigt das
Grundprinzip der klassischen adaptiven Optik anhand einer schematischen Zeichnung.
Als Wellenfrontsensor wird aufgrund seiner Einfachheit und Produzierbarkeit ha¨ufig ein soge-
nannter Shack-Hartmann-Sensor verwendet. Zur Vermessung der Wellenfront des menschlichen
Abbildung 2.4: Grundprinzip der klassischen adaptiven Optik mit Wellenfrontsensor und verformbaren
Spiegel. Im initialen Zustand ist der verformbare Spiegel flach und der Wellenfrontsensor misst eine aber-
rierte Wellenfront. Das Regelungssystem empfa¨ngt die Information vom Wellenfrontsensor und appliziert
eine korrigierende Form am verformbaren Spiegel, sodass im korrigierten Zustand eine ebene Wellenfront
in Transmission des Strahlteilers vorliegt.
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Auges wurde dieser zuerst von Bille et al. eingesetzt (siehe z. B. [Bil89, Lia94]). Ein Shack-Hart-
mann-Sensor teilt die einfallende Wellenfront mit Hilfe eines Mikrolinsenarrays in viele Subaper-
turen auf und fokussiert die vielen Teilstrahlen auf einen in der Fokusebene liegenden zweidimen-
sionalen CCD- oder CMOS-Bildsensor. Typische Durchmesser der Mikrolinsen liegen bei 100 bis
600 µm [Yoo06]. Eine senkrecht einfallende und ebene Wellenfront ohne Aberrationen erzeugt in
der Brennebene des Linsenarrays ein regelma¨ßiges Gitter an Fokusflecken, deren Absta¨nde mit
denen der Linsen im Array u¨bereinstimmen. Jeder Fokusfleck liegt auf der optischen Achse der
korrespondierenden Arraylinse. Durch Aberrationen in der Wellenfront werden die Fokusflecken
von ihren zentralen Lagen um einen Faktor proportional zur lokalen Steigung der Wellenfront
verschoben. Aus den Verschiebungen der Leuchtflecken, auch Shack-Hartmann-Gradienten ge-
nannt, und der Brennweite der Linsen kann die lokale Steigung bzw. die partielle Ableitung
der einfallenden Wellenfront berechnet werden. Fu¨r die partiellen Ableitungen der untersuchten
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Brennweite der Linse und ∆x bzw. ∆y die Verschiebungen des Fokusflecks in x- und y-Richtung
in der virtuellen Apertur an Position (x, y) des Bildsensors bezeichnen. Abbildung 2.5 zeigt das
Prinzip eines Shack-Hartmann-Sensors anhand einer schematischen Zeichnung.
Der Dynamikbereich und die Messempfindlichkeit (Sensitivita¨t) eines Shack-Hartmann-Sensors
sind nicht unabha¨ngig voneinander. Eine Vergro¨ßerung des Dynamikbereichs bewirkt eine Ver-
ringerung der Sensitivita¨t und umgekehrt. Zwischen beiden Gro¨ßen muss ein Kompromiss fu¨r
Abbildung 2.5: Grundprinzip eines Shack-Hartmann-Sensors. Eine Anordnung aus einem zweidimen-
sionalen Linsenarray und einem CCD- oder CMOS-Sensor misst die lokalen Steigungen einer einfallenden
Wellenfront an diskreten Positionen. (a) Eine ideale, ebene Wellenfront erzeugt ein regelma¨ßiges Gitter an
Leuchtflecken in der Sensorebene. (b) Wellenfrontaberrationen bewirken eine unregelma¨ßige Verschiebung
der Leuchtflecken von ihren zentralen Lagen. nach [Ham08]
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die jeweilige Anwendung gefunden werden. Der Dynamikbereich beschreibt die gro¨ßte noch de-
tektierbare lokale Wellenfrontsteigung. Dieser ist unter Vernachla¨ssigung der Fokusfleckgro¨ße fu¨r
einen konventionellen Algorithmus, welcher die Zentren der Fokusflecken nur korrekt bestimmen
kann, wenn diese nicht u¨berlappen, durch ∆smaxf =
d
2f gegeben. Dabei ist d der Linsenabstand
im Array. Zu große lokale Wellenfrontsteigungen fu¨hren fu¨r eine feste Brennweite f zu meh-
reren, eventuell u¨berlappenden Fokusflecken innerhalb einer virtuellen Subapertur oder gar zu
U¨berkreuzungen, bei welchen die Foki benachbarter Linsen in der jeweiligen anderen virtuellen
Apertur liegen. Die Messempfindlichkeit beschreibt die kleinste aufzulo¨sende lokale Wellenfront-
steigung und ist durch ∆sminf gegeben. Dabei bezeichnet ∆smin die kleinste detektierbare Ver-
schiebung, welche hardwareseitig durch die Pixelgro¨ße sowie das Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis
des Sensors und softwareseitig durch den verwendeten Algorithmus zur Berechnung des Schwer-
punkts des Fokusflecks bestimmt wird [Yoo06]. Um den Dynamikbereich zu vergro¨ßern, ist ein
gro¨ßerer Linsendurchmesser und/oder eine ku¨rzere Brennweite erforderlich. Die Verringerung
der Brennweite bewirkt fu¨r einen gegebenen Bildsensor allerdings eine Verringerung der Mess-
genauigkeit.
Die Betriebsmodi des Regelungssystems werden grundsa¨tzlich in einen offenen Regelkreis (engl.
open loop control) und in einen geschlossenen Regelkreis (engl. closed loop control) unterschieden.
Im offenen Regelkreis appliziert das Regelungssystem auf Basis einer gemessenen Wellenfront
und/oder einer gewu¨nschten generierten Wellenfront direkt die Steuersignale fu¨r den Wellen-
frontmodulator ohne Ru¨ckkopplung. Das Ergebnis der Wellenfrontkorrektur wird nicht vermes-
sen und zum Regelungssystem zuru¨ckgefu¨hrt. Systeme im offenen Regelkreis sind einfach und
stabil, mu¨ssen aber sehr genau kalibriert werden, da jede Messunsicherheit oder Sto¨rgro¨ße die
Genauigkeit des Systems stark beeintra¨chtigen kann [Che06]. Im geschlossenen Regelkreis ar-
beitet das Regelungssystem kontinuierlich und mit Ru¨ckkopplung. Der Wellenfrontsensor misst
nach Einstellung der korrigierenden Form am Wellenfrontmodulator die residuellen Wellenfront-
fehler im System. Das Regelungssystem berechnet auf Basis der erneut gemessenen Wellenfront
neue Steuersignale fu¨r den Wellenfrontmodulator und versucht auf diese Weise residuelle Wel-
lenfrontfehler in Bezug auf eine Referenzwellenfront zu minimieren. Die ra¨umliche und zeitliche
Auflo¨sung wird dabei durch den Wellenfrontsensor begrenzt. Die ra¨umliche Auflo¨sung ist durch
die Anzahl der Subaperturen des Mikrolinsenarrays u¨ber die Apertur in der Pupillenebene ge-
geben und die zeitliche Auflo¨sung ist durch die Aufnahmerate des Detektors bestimmt [Che06].
Ein AO-System mit geschlossenem Regelkreis besitzt ho¨here Komplexita¨t und Kosten. Aller-
dings kann es Hystereseeigenschaften und Nichtlinearita¨ten in der Antwort einzelner Aktoren
des Wellenfrontmodulators erfassen und korrigieren, was die Systemgenauigkeit erho¨ht [Che06].
In der Ophthalmologie resultiert die Kombination von breitbandiger OCT mit adaptiver Optik in
einer dreidimensional hochaufgelo¨sten Bildgebung mit Auflo¨sungen von bis zu 3 µm lateral und 2
bis 3 µm axial [Fer05, Zha05b, Zaw05, Zha06, Cen09]. Dies ermo¨glicht eine in vivo Bildgebung der
dreidimensionalen Struktur individueller Zapfen und Sta¨bchen des menschlichen Auges [Zha06,
Koc11, Fel14].
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2.2.4 Indirekte Methode ohne Wellenfrontsensor
Bleiben Fehler aufgrund unterschiedlicher Lichtwege (engl. non-common path errors) in einem
wellenfrontsensorbasierten System unberu¨cksichtigt, kann dies zu schlechteren Ergebnissen in
der Wellenfrontrekonstruktion fu¨hren und das Leistungsvermo¨gen der Aberrationskorrektur her-
absetzen [Hof11, Jia14, Sul14, Ver14]. Weiterhin ko¨nnen unerwu¨nschte Ru¨ckreflexe, z. B. von
Oberfla¨chen optischer Komponenten im Aufbau, das eigentliche Messsignal u¨berlagern und die
Detektion der Wellenfrontaberrationen erschweren. Der Verzicht auf einen Wellenfrontsensor
und das Ausnutzen eines indirekten Qualita¨tsmaßes fu¨r die adaptive Optik ko¨nnen die genann-
ten Nachteile beseitigen. Daru¨ber hinaus lassen sich die Systemkomplexita¨t und -kosten durch
die Entfernung des Wellenfrontsensors reduzieren.
Wellenfrontsensor-freie Systeme versuchen Aberrationen durch Optimierung eines geeigneten
Qualita¨tsmaßes, z. B. eine Bildqualita¨tsmetrik, mittels Variation eines Wellenfrontmodulators
zu reduzieren. In der Literatur existieren diverse Ansa¨tze zur indirekten Aberrationskorrek-
tur. So werden stochastische oder heuristische Optimierungsverfahren, wie beispielsweise ge-
netische Algorithmen [Vil04, NA11], evolutiona¨re Algorithmen [Zee00], Simulated Annealing
[Zom06, NA09, NA11], Stochastic Parallel Gradient Descent [Hof11] oder Ant Colonies [Min13b],
in verschiedensten Anwendungen eingesetzt. Da verformbare Spiegel eine große Aktuatoranzahl
aufweisen ko¨nnen und die Aktuatoranzahl die Anzahl der Dimensionen des Optimierungssuch-
raums bestimmt, kann die Konvergenzzeit stochastischer oder heuristischer Algorithmen hoch
sein [Bon13]. Andere Methoden zur Wellenfrontsensor-freien Optimierung untersuchen zur Ver-
ringerung der Konvergenzzeit einen reduzierten Suchraum, welcher durch eine orthogonale Ba-
sis, wie z. B. Zernike- oder Lukosz-Moden, definiert ist [Boo07b, De´b07, Bon13]. Solche modalen
Korrekturmethoden ko¨nnen nach nur drei Iterationen konvergieren [Bon13].
Die modale Korrektur zur Verbesserung von OCT-Aufnahmen wird oft in Kombination mit Ko-
ordinatensuchalgorithmen verwendet [Bon13, Ver14, Jia14, Ver15, Jia16]. In der Regel wird bei
Koordinatensuchalgorithmen fu¨r jede Aberrationsmode der optimale Koeffizientenwert ermit-
telt, indem der jeweilige Koeffizient u¨ber einen vordefinierten Bereich mit vorgegebener Schritt-
weite und Anzahl von Schritten gea¨ndert wird. Anschließend wird der optimale Wert direkt
ausgewa¨hlt oder ein optimaler Wert durch Interpolation bestimmt. Zwischen Genauigkeit und
Geschwindigkeit des Algorithmus muss ein Kompromiss gefunden werden. Fu¨r ein genaueres Op-
timierungsergebnis muss die Schrittweite mo¨glichst klein sein. Dies erho¨ht bei gleichbleibendem
Suchbereich die Anzahl der Schritte und bedeutet eine langsamere Konvergenz. Die Eignung
von Koordinatensuchalgorithmen fu¨r die retinale OCT-Bildgebung wurde in vivo an Ma¨usen
[Bon15, Jia14] und Menschen [Won15, Jia16, Ver17] demonstriert.
Da Koordinatensuchalgorithmen, insbesondere bei direkter Auswahl der optimalen Koeffizien-
tenwerte, anfa¨llig fu¨r Rauschen in Bilddaten sind, kann ihre Verwendbarkeit in der in vivo Bildge-
bung aufgrund mo¨glicher Bewegungsartefakte durch Mikrosakkaden oder Tremor eingeschra¨nkt
sein [Ver17]. Verstraete et al. beschreiben einen unter dem Namen DONE (Data-based Online
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Nonlinear Extremum-seeker) vero¨ffentlichten Algorithmus [Ver15, Ver17], welcher zur Optimie-
rung von OCT-Aufnahmen alle vorhergehenden Messungen durch Anpassen eines multidimen-
sionalen Modells an die Messpunkte beru¨cksichtigt. Dies erho¨ht die Robustheit des Algorithmus
gegenu¨ber Rauschen. Mit jeder neu evaluierten Aufnahme aktualisiert der DONE-Algorithmus
das Modell fu¨r die Zielfunktion. Das Optimum des angeglichenen Modells approximiert das
Optimum der tatsa¨chlichen, unbekannten multidimensionalen Zielfunktion.
Generell konvergieren modellbasierte Algorithmen fu¨r die Wellenfrontsensor-freie adaptive Op-
tik schneller als stochastische Ansa¨tze [Ver15, Ant12, Boo06, Ver17]. Die Beru¨cksichtigung von
Vorkenntnissen u¨ber das optische System reduziert die beno¨tigte Anzahl an Messungen fu¨r die
Optimierung. Allerdings ist in der retinalen Bildgebung die Verwendung eines statischen Modells
fu¨r die refraktiven Elemente des Auges aufgrund einer hohen Variation zwischen Testpersonen
erschwert [Ver17]. Hier kann die Beru¨cksichtigung vorhergehender Messungen in einem dyna-
mischen Modell die Genauigkeit und die Robustheit des Optimierungsalgorithmus gegenu¨ber
Rauschen erho¨hen [Ver17].
2.3 Photodisruption
Mit Hilfe der Photodisruption kann ein transparentes Medium, wie beispielsweise Augengewe-
be, im Inneren gezielt gescha¨digt werden. Der grundlegende Mechanismus hierfu¨r ist der La-
ser-induzierte optische Durchbuch (LIOB). Dieser bezeichnet nichtlineare Ionisationsprozesse
zur Generierung eines Plasmas und wird meist durch mechanische Effekte wie Stoßwellen und
Kavitationsblasen begleitet. Fu¨r einen LIOB werden fokussierte, ultrakurze Laserpulse beno¨tigt,
um die fu¨r die nichtlinearen Prozesse erforderlichen kurzen Wechselwirkungsdauern und hohen
Bestrahlungsdichten bereitzustellen.
Wird ein ultrakurzer Laserpuls in ein transparentes Medium fokussiert, ko¨nnen derart hohe
Bestrahlungssta¨rken innerhalb des Fokusvolumens erreicht werden, dass durch nichtlineare Ioni-
sation ein Plasma erzeugt wird. Fu¨r das Medium Wasser beispielsweise liegt die Prozessschwelle
bei etwa 1011 Wcm−2 [Vog97]. Der Absorptionskoeffizient des Mediums ist abha¨ngig von der In-
tensita¨t der einfallenden Lichtwelle. Die Deponierung von Laserenergie mittels nichtlinearer Ab-
sorption fu¨hrt im Fokusvolumen zur Ionisation von Atomen und Moleku¨len bzw. fu¨r kondensierte
Materie zur Anregung von Elektronen aus dem Valenz- in das Leitungsband. In Festko¨rpern und
Flu¨ssigkeiten sind die U¨berga¨nge zwischen gebundenen und quasi-freien Zusta¨nden analog zur
atomaren bzw. molekularen Ionisation in Gasen [Ken97]. Quasi-freie Elektronen ko¨nnen sich
durch das Gitter der kondensierten Materie bewegen, ohne durch lokale Potentialbarrieren ge-
fangen zu werden. Nachfolgend werden die Begriffe frei und quasi-frei synonym verwendet.
Die Plasmagenerierung wird grundsa¨tzlich durch die beiden Ionisationsmechanismen Photoio-
nisation und Kaskadenionisation herbeigefu¨hrt. Die nichtlineare Photoionisation bewirkt eine
direkte Ionisation des Mediums, wobei hier abha¨ngig von Laserfrequenz ω und Laserintensita¨t I
zwischen Tunnel- und Multiphotonenionisation unterschieden wird. Der U¨bergang zwischen den





beschrieben [Kel65, Sch01]. Dabei bezeichnen m und e die reduzierte Masse und die Ladung
2.3 Photodisruption 42
eines Elektrons, c die Lichtgeschwindigkeit, n den Brechungsindex des Materials, Eion die Ioni-
sationsenergie und 0 die Dielektrizita¨tskonstante des Vakuums. Fu¨r Werte γ  1, was durch
niedrige Frequenzen und hohe Feldsta¨rken erreicht wird, sind Tunnelprozesse verantwortlich fu¨r
die Ionisation [Vog05]. Hierbei wird das Coulomb-Potential, welches ein Valenzelektron an sein
Atom bzw. Moleku¨l bindet, durch das elektrische Feld des Lasers soweit abgesenkt bis ein gebun-
denes Elektron durch Tunneln befreit werden kann [Sch01]. Fu¨r Werte γ  1, welche fu¨r optische
Frequenzen und moderate Feldsta¨rken typisch sind, dominieren Multiphotonenprozesse die Pho-
toionisation [Vog05]. Es findet eine quasi-simultane Absorption mehrerer Photonen durch ein
Elektron statt, wobei die Summe der einzelnen Photonenenergien ausreicht, das Elektron vom
gebundenen in den freien Zustand zu bringen. Im U¨bergangsbereich ist die Photoionisation ein
Mischprozess zwischen Tunnel- und Multiphotonenionisation.
Die Kaskadenionisation bezeichnet eine lawinenartige Erzeugung freier Elektronen (engl. avalan-
che ionization), indem ein zu Beginn freies Elektron durch sequenzielle, lineare Absoprtion meh-
rerer Laserphotonen einen so hohen Energiezustand im Leitungsband annimmt, dass in der Folge
ein weiteres, zuvor gebundenes Elektron durch Stoßionisation frei werden kann [Ken97, Sch01].
Die Erho¨hung der Elektronenenergie durch lineare Absorption ist auch als inverse Bremsstrah-
lung bekannt (siehe z. B. [Vog05]). Die nach dem Stoß vorhandenen freien Elektronen ko¨nnen
wiederum durch das Lichtfeld Energie aufnehmen und weitere Elektronen durch Stoßionisati-
on ins Leitungsband anregen. Die Kaskadenionisation setzt voraus, dass freie Saat-Elektronen
vorhanden sind. Diese ko¨nnen durch Unreinheiten im Material aufgrund thermischer Prozesse
entstehen. Reine Medien beno¨tigen die nichtlinearen Effekte der Photoionisation zur Erzeugung
freier Saat-Elektronen [Ken97].
Der vorherrschende Prozess fu¨r die Erzeugung freier Elektronen ist stark von der Dauer des ap-
plizierten Laserpulses abha¨ngig. Im ns-Bereich wird die Plasmagenerierung hauptsa¨chlich durch
Kaskadenionisation bewirkt. Sobald Saat-Elektronen erzeugt wurden, kann durch Kaskadenio-
nisation in ku¨rzester Zeit ein hoch ionisiertes Plasma aufgebaut werden. Die Schwelle fu¨r einen
optischen Durchbruch ist dadurch scharf abgegrenzt und fu¨r Intensita¨ten unterhalb der Durch-
bruchschwelle werden praktisch keine freien Elektronen erzeugt [Vog05]. Im fs-Regime gewinnt
die Photoionisation an Bedeutung fu¨r die Erzeugung freier Elektronen. Damit wa¨hrend der ku¨r-
zeren Pulsdauer die Plasmagenerierung abgeschlossen werden kann, ist eine wesentlich ho¨here
Bestrahlungssta¨rke notwendig als mit ns-Pulsen. Dies begu¨nstigt die Erzeugung freier Elektronen
durch Multiphotonenionisation aufgrund der sta¨rkeren Abha¨ngigkeit von der Bestrahlungssta¨rke
(proportional Ik) [Vog05].
Nach der Pulsapplikation wird die zur Erzeugung und Beschleunigung freier Elektronen auf das
transparente Medium u¨bertragene Energie innerhalb einiger zehn Pikosekunden durch Stoßpro-
zesse und strahlungslose Rekombination an Moleku¨le und Atome im Fokusvolumen abgegeben
[Vog05]. Dies verursacht eine starke lokale Aufheizung. Aufgrund der sehr schnellen Aufhei-
zung beginnt ein wa¨ssriges Medium, wie Gewebe, explosionsartig zu expandieren. Es entwickelt
sich eine Stoßwelle, welche aufgrund von Impulserhaltung einen Druck- und einen Zuganteil be-
sitzt [Vog05]. Die Druckwelle, welche im Nahfeld Druckamplituden in der Gro¨ßenordnung von
1 GPa erreicht [Noa98], breitet sich zu Beginn mit U¨berschallgeschwindigkeit in das umliegende
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Medium aus und wird durch Da¨mpfung innerhalb weniger Mikrometer auf Schallgeschwindig-
keit abgebremst. Die Zugspannungswelle propagiert aus der Umgebung kommend in Richtung
Zentrum des Fokusvolumens und kann dort zu einem Riss des Materials fu¨hren, auch wenn
der vorangegange Temperaturanstieg zu gering war, um thermischen Schaden hervorzurufen
[Pal96, Vog05]. In wa¨ssrigen Medien kommt es beim U¨berschreiten des Zugwiderstandes zur
Formation einer Kavitationsblase [Vog05]. Die Applikation von fs-Pulsen fu¨r typische Parameter
in der Augenlaserchirurgie fu¨hrt zu Kavitationsblasendurchmessern im Bereich einiger zehn Mi-
krometer [Hei02, Tin14]. Die Erzeugung eines Plasmas hoher Energie durch nichtlineare Ionisati-
onsprozesse und das Auftreten mechanischer Nebeneffekte, wie Stoßwelle und Kavitationsblase,
werden unter dem Begriff Photodisruption zusammengefasst.
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3 Entwicklung optischer Systeme fu¨r die bildgestu¨tzte
Augenlaserchirurgie
In diesem Kapitel werden optische Systeme beschrieben, welche fu¨r die Erprobung von Techni-
ken zum Einsatz in der anterioren und posterioren Augenlaserchirurgie entwickelt wurden. Ab-
schnitt 3.1 bescha¨ftigt sich mit Methoden zur Messbereichserweiterung durch Spiegelartefaktun-
terdru¨ckung in der spektrometerbasierten OCT. Eine Messbereichserweiterung ist insbesondere
in der Laserchirurgie der Augenlinse von Bedeutung. In Abschnitt 3.2 wird ein Labordemonstra-
tor fu¨r die fs-Laserchirurgie im hinteren Augensegment beschrieben. Das Demonstratorsystem
setzt als wichtigste Komponenten adaptive Optik und OCT ein.
3.1 Messbereichserweiterung fu¨r die anteriore Augenlaserchirurgie
3.1.1 Systeme zur Erprobung von Methoden zur Messbereichserweiterung
Abbildung 3.1 zeigt einen optischen Aufbau zur Erprobung verschiedener Methoden zur Mess-















Abbildung 3.1: Schematischer Aufbau eines spektrometerbasierten OCT-Systems zur Erprobung ver-
schiedener Methoden zur Messbereichserweiterung durch Spiegelartefaktunterdru¨ckung. Mit Hilfe eines
Modulationssystems ko¨nnen dynamische Phaseshift-Methoden umgesetzt werden. Ein optionales Einset-
zen von optischen Gla¨sern ermo¨glicht dispersionsbasierte Methoden. SLD: Superlumineszenzdiode.
Das Licht einer Breitbandlichtquelle (D-series Broadlighter D-890-HP-I, Superlum, Irland) wird
in einen Faserkoppler gefu¨hrt und im Verha¨ltnis von 90 : 10 in Referenz- und Probenarm aufge-
teilt. Die Lichtquelle basiert auf zwei SLD-Modulen, welche durch einen Einmodenfaserkoppler
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kombiniert werden. Die SLD-Module ko¨nnen gemeinsam und unabha¨ngig voneinander betrie-
ben werden. Hier wird als Lichtquelle lediglich das erste SLD-Modul der Breitbandlichtquelle
verwendet. Das Emissionsspektrum besitzt eine −3 dB Bandbreite von 60 nm bei einer zentralen
Wellenla¨nge von 846 nm.
Der Probenarm des OCT-Systems besteht aus einer Fokuspositioniereinheit, welche den Fokus
entlang der drei Raumrichtungen ablenken kann. Sie ist kompakt in einem im 3D-Druck her-
gestellten Kunststoffgeha¨use gefasst und wurde durch Placzek im Rahmen einer Bachelorarbeit
am Laser Zentrum Hannover e.V. entwickelt [Pla14].
Eine elektrisch steuerbare Flu¨ssiglinse (EL-10-30-C-NIR-LD-MV, Optotune, Schweiz) ermo¨g-
licht eine schnelle axiale Verschiebung des Fokus in der Probe. Die Brechkraft der Flu¨ssiglinse
wird gea¨ndert, indem durch eine an einen ringfo¨rmigen, elektromagnetischen Aktuator ange-
legte Stromsta¨rke im Nennbereich zwischen 0 und 250 mA der Druck auf einen geschlossenen,
mit einer Flu¨ssigkeit gefu¨llten Beha¨lter gea¨ndert wird. Der Beha¨lter ist zu einer Seite mit einer
elastischen Membran verschlossen, welche sich proportional zur Drucka¨nderung vorwo¨lbt. In der
hier verwendeten Flu¨ssiglinse ist zusa¨tzlich eine starre Offset-Linse mit einer Brennweite von
−150 mm integriert. Damit kann die Gesamtbrechkraft der Flu¨ssiglinse u¨ber einen Bereich von
−1,5 bis +3,5 dpt eingestellt werden. Der Hersteller spezifiziert die Antwortzeit der Flu¨ssiglinse
fu¨r einen Schritt von 10% auf 90% des Steuerbereichs mit < 2,5 ms und die Einschwingzeit mit
15 ms.
Fu¨r die laterale Strahlablenkung wird ein mikroelektromechanischer Scanner (13L1.4, Mirrorcle
Technologies, USA) eingesetzt. Der Scanner kann um zwei orthogonal orientierte Achsen mit ge-
meinsamen Pivotpunkt verkippt werden. Durch die Mo¨glichkeit des MEMS-Spiegels (von engl.
microelectromechanical system), den OCT-Strahl sowohl in x- als auch in y-Richtung abzulen-
ken, kann der gemeinsame Pivotpunkt des Spiegels in den ru¨ckseitigen Brennpunkt der Scanlinse
gelegt werden. Dadurch kann eine Verzeichnung beim Rastern der Probe verhindert werden, wie
sie sonst bei Scannern mit einer Achse auftritt, wenn auf spezielle Anordnungen oder Abbil-
dungsoptik verzichtet wird. Der hier eingesetzte MEMS-Spiegel besitzt eine Apertur von 4,2 mm
und eine Breitbandbeschichtung aus Gold. Er kann in einem Winkelbereich von etwa ±5° ver-
kippt werden und seine Resonanzfrequenz liegt bei etwa 281 Hz. Der MEMS-Spiegel ist in einem
Chip integriert und auf einer Platine befestigt, welche einen elektrischen Anschluss an eine mul-
tifunktionale Datenerfassungskarte erlaubt.
Durch einen Umlenkspiegel mit drei Stellschrauben werden die notwendigen Justierfreiheits-
grade in die Fokuspositioniereinheit eingebracht und der Strahlengang durch Faltung kompakt
gehalten. Die verwendete Scanlinse ist ein telezentrisches Objektiv vom Typ LSM03-BB der
Firma Thorlabs. Das Objektiv ist speziell fu¨r die Anwendung in der OCT-Bildgebung entwi-
ckelt und fu¨r die Wellenla¨ngenbereiche von 810 bis 890 nm und von 1000 bis 1100 nm entworfen.
Der Akzeptanzwinkel der Scanlinse liegt bei ±7,5°, was in einen Scanbereich von 9,4 x 9,4 mm2
u¨bersetzt. Der Arbeitsabstand betra¨gt 25,1 mm.
Im Referenzarm kann die Lichtintensita¨t mit Hilfe einer variablen Blende eingeschra¨nkt werden.
Eine achromatische Linse mit einer effektiven Brennweite von 45 mm (AC-254-045-B, Thorlabs,
USA) fokussiert den Lichtstrahl auf den Endspiegel und dient der robusteren Ru¨ckkopplung in
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die Referenzarmfaser. Um ein mo¨glichst geringes Eigengewicht zu erreichen, wird als Endspiegel
ein silberbeschichteter Planspiegel mit geringem Durchmesser von 6 mm und einer Dicke von
1 mm verwendet (G340506000, Qioptiq, Frankreich). Der Endspiegel ist mit einem Klebstoff












Abbildung 3.2: Modulationssystem zur pra¨zisen La¨ngena¨nderung des Referenzarmes fu¨r die Umsetzung
dynamischer Phaseshift-Methoden. Die Explosionszeichnung gibt eine U¨bersicht der verbauten Elemente.
Die Detailansicht A zeigt den montierten Zustand. Der Piezoaktor FPSt 150/7/140 besitzt einen großen
Hub bei vergleichsweise langsamer Bewegung und der Piezoaktor PL055.31 ist hochdynamisch bei kleinem
Hub. nach [Tad11] und [Mat13]
Das Modulationssystem ermo¨glicht eine pra¨zise La¨ngenmodulation des Referenzarmes und dient
der Umsetzung verschiedener dynamischer Phaseshift-Methoden. Ein kleiner Piezoaktor kann
hochdynamisch mit geringem Hub von etwa 2,2 µm (PL055.31, Physik Instrumente, Deutsch-
land) betrieben werden und wird zur Umsetzung eines Inter-A-Phaseshifts eingesetzt. Ein großer
Piezoaktor erlaubt einen großen Hub von etwa 140 µm bei vergleichsweise langsamen Betrieb
(FPSt 150/7/140, Piezomechanik, Deutschland). Er wird zur kontinuierlichen, monotonen La¨n-
gena¨nderung des Referenzarmes zur Umsetzung eines BM-Mode-Scans verwendet. Die beiden
Piezoaktoren werden durch ein analoges Spannungssignal u¨ber einen Piezoversta¨rker vom Typ
LE 150/200 der Firma Piezomechanik ungeregelt betrieben. Unerwu¨nschte Verzerrungen im Aus-
gangssignal des Versta¨rkers werden durch Tiefpassglieder unterdru¨ckt, welche den Piezoaktoren
vorgeschaltet werden. Hochfrequente Signalsto¨rungen ko¨nnen fu¨r den PL055.31 durch einen zu-
sa¨tzlichen Lastkondensator mit 5 µF [Tad11] und fu¨r den FPSt 150/7/140 durch ein RC-Glied mit
R = 200 Ω und C = 9 µF [Mat13] verhindert werden. Die mechanische Antwort des Systems aus
Spiegel und Piezoaktor PL055.31 zeigt typische Tiefpasseigenschaften, wobei die Grenzfrequenz
zwischen 12 und 15 kHz liegt [Tad11]. Der Piezoaktor FPSt 150/7/140 zeigt mit der anha¨ngenden
Last ebenfalls das typische Verhalten eines Tiefpasses erster Ordnung. Die Grenzfrequenz liegt
bei etwa 32 Hz [Mat13]. Das kombinierte Piezoaktorsystem ist in einem justierbaren Spiegel-
halter befestigt. Durch die Montage des Spiegelhalters auf einer manuellen Linearachse ko¨nnen
Referenz- und Probenarm in ihren La¨ngen abgeglichen werden.
In den Referenzarm ko¨nnen optische Gla¨ser eingebracht werden, um ein Dispersionsungleich-
gewicht zwischen Referenz- und Probenarm auszugleichen oder um ein gezieltes Dispersions-
ungleichgewicht zwischen Referenz- und Probenarm herzustellen und damit dispersionsbasierte
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Methoden zur Messbereichserweiterung zu ermo¨glichen.
Nach U¨berlagerung des Lichts aus Proben- und Referenzarm im Faserkoppler wird das Signal
im Detektionsarm ausgewertet. Das verwendete Spektrometer wurde durch Matthias im Rah-
men einer Masterarbeit am Laser Zentrum Hannover e.V. entwickelt [Mat13]. Es verwendet
ein Volume Phase holografisches Gitter mit einer Gitterkonstanten von 1200 mm−1 (NT48-500,
Edmund Optics, USA) und eine Abbildungsoptik bestehend aus einem Achromatenpaar (zwei-
mal AC508-500-B, Thorlabs, USA) und einer Meniskuslinse (LF1097-B, Thorlabs, USA) zur
Reduzierung der Bildfeldkru¨mmung. Die Optiksimulation des Spektrometers liefert eine effek-
tive Brennweite der Abbildungsoptik von etwa 268,6 mm und eine spektrale Bandbreite von
etwa 55 nm. Im Spektrometer ist eine monochrome 12-Bit CMOS-Kamera mit zwei lu¨ckenlosen
Sensorzeilen a´ 2048 Pixeln verbaut (spL2048-140km, Basler, Deutschland). Jedes Sensorpixel be-
sitzt eine Gro¨ße von 10 x 10 µm2, wobei durch vertikales und/oder horizontales Binning effektive
Pixelgro¨ßen von 10 x 20 µm2, 20 x 10 µm2 bzw. 20 x 20 µm2 eingestellt werden ko¨nnen. Die Ka-
meradaten des Spektrometers werden mit einem Framegrabber (Solios eV-CL, Matrox Imaging,
Kanada) u¨ber eine Camera Link Schnittstelle ausgelesen.
Die Steuersignale fu¨r das MEMS-Scannersystem im Probenarm, fu¨r das Modulationssystem im
Referenzarm und fu¨r das Spektrometer werden durch eine multifunktionale Datenerfassungs-
karte generiert (NI-PCIe-6323, National Intruments, USA). Fu¨r die konventionelle Aufnahme
oder den DEFR-Algorithmus wird der OCT-Strahl mit Hilfe des MEMS-Scanners wa¨hrend der
Bilddatenaufnahme kontinuierlich und linear u¨ber die Probe bewegt. Das Modulationssystem
wird permanent in Ruhe gehalten. Fu¨r den Inter-A-Phaseshift fa¨hrt der MEMS-Scanner schritt-
weise jede neue laterale Probenposition an und verharrt hier kurz bis zwei Spektrenaufnahmen
ausgelo¨st wurden. Synchron zur lateralen Probenrasterung wird das Modulationssystem mit
einem sinusfo¨rmigen Signal beaufschlagt, sodass die Pixel der Zeilenkamera immer in den Um-
kehrpunkten des Piezoaktors PL055.31 fu¨r die Dauer der Belichtungszeit beleuchtet werden.
Der BM-Mode-Scan ist derart implementiert, dass der Piezoaktor FPSt 150/7/140 wa¨hrend der
Bilddatenaufnahme kontinuierlich, linear und synchron zum MEMS-Scanner bewegt wird. Der
MEMS-Scanner bewegt den OCT-Strahl wie bei der konventionellen Aufnahme kontinuierlich
und linear u¨ber die Probe.
Abbildung 3.3 zeigt einen optischen Aufbau, mit welchem eine statische Methode zur Spie-
gelartefaktunterdru¨ckung mittels Phasenverschiebung umgesetzt wird. Das System nutzt zur
Erzeugung phasenverschobener Spektren das Prinzip verkippter Wellenfronten [Yas04]. Yasuno
et al. verwenden in [Yas04] einen Freistrahlaufbau mit Spektrometerdesign aus Reflexionsgit-
ter, Zylinderlinse und 2D-CCD-Kamera, um ein komplexwertiges Spektrum aus fu¨nf phasen-
verschobenen Spektren mit Hilfe eines Algorithmus nach Schmit und Creath [Sch95] rekon-
struieren zu ko¨nnen. Das hier entwickelte System verwendet ein faserbasiertes Interferometer.
Die Lichtstrahlen aus Referenz- und Probenarm werden parallel versetzt in das Spektrometer
eingestrahlt und in der Sensorebene der Kamera zur Interferenz gebracht. Das Spektrometer
erweitert das Design des oben bzw. in [Mat13] beschriebenen Spektrometers mit einer Zweizei-
lenkamera, um simultan zwei phasenverschobene Spektren aufzunehmen. Bei Fokussierung mit
der Abbildungsoptik fallen die Lichtstrahlen unter einem Winkel auf den Zweizeilensensor und





























Abbildung 3.3: Schematischer Aufbau eines spektrometerbasierten OCT-Systems zur Erprobung einer
statischen Phaseshift-Methode. Die Lichtsignale aus Proben- und Referenzarm werden in der Sensore-
bene einer Zweizeilenkamera im Spektrometer zur Interferenz gebracht. Der Einfall unter einem Winkel
auf den Sensor bewirkt einen Phasenversatz zwischen den von den beiden Sensorzeilen aufgenommenen
Interferenzspektren.
generieren in den beiden Kamerazeilen phasenverschobene Spektren. Durch vertikale Verschie-
bung der Kollimationslinsen und damit Vera¨nderung des vertikalen Abstands d zwischen den
beiden Eingangsstrahlen des Spektrometers kann der Phasenversatz zwischen den aufgenomme-
nen Spektren variiert werden (Anhang A.2). Die beiden Eingangsstrahlen werden so einjustiert,
dass die aufgenommenen Spektren um ein ungeradzahliges Vielfaches von pi/2 in der Phase ver-
schoben sind. Anschließend werden die Spektren auf die gleiche Weise verarbeitet wie bei der
dynamischen Inter-A-Phaseshift-Methode.
3.1.2 Integration einer dispersionsbasierten Methode in das Applikationssystem
eines klinischen Protoyps
Abbildung 3.4 zeigt den schematischen Aufbau des Applikationssystems eines klinischen Pro-
totyps fu¨r die OCT-gefu¨hrte fs-Laserchirurgie in der Augenlinse. Das Lasersystem wird um ein
spektrometerbasiertes OCT-System erweitert, um den Laserfokus sicher innerhalb einer Au-
genlinse positionieren zu ko¨nnen. Zur Messbereichserweiterung der OCT-Bildgebung ist eine
Variante des DEFR-Algorithmus nach [Hof10] und [Wan12] implementiert.
Der Strahl eines fs-Lasersystems bei 1040 nm wird u¨ber Einheiten zur Abschwa¨chung der La-
serleistung, zur Strahlablenkung in alle drei Raumrichtungen und zur Fokussierung auf das
Auge eines Patienten gefu¨hrt. Die Bildgebungseinheit ist ein speziell angepasstes spektrome-
terbasiertes OCT-System. Als Lichtquelle wird eine fasergekoppelte SLD mit einer mittleren
Wellenla¨nge von 841 nm und einer spektralen Breite von 48 nm verwendet. Das Licht der SLD
wird u¨ber einen Faserzirkulator in einen Faserkoppler gefu¨hrt und dort im Verha¨ltnis 10 : 90
in Referenz- und Probenarm aufgeteilt. Der Referenzarm besteht aus einer axial beweglichen













Abbildung 3.4: Schematischer Aufbau eines fs-Lasersystems zum bildgestu¨tzten Schneiden in einer Au-
genlinse. Das speziell angepasste SD-OCT-System bei etwa 840 nm zentraler Wellenla¨nge und der fs-Laser
bei 1040 nm teilen sich die Komponenten zur Strahlablenkung und Fokussierung. Die Strahlenga¨nge wer-
den mit einem dichroitischen Spiegel u¨berlagert. Im Referenzarm wird absichtlich auf Gla¨ser zur Disper-
sionskorrektur verzichtet, um Spiegelartefakte mittels DEFR entfernen zu ko¨nnen. nach [Mat14, Mat16a]
Umlenkeinheit zur Anpassung der Referenzarmla¨nge, einer Fokussierlinse zur robusteren Ein-
kopplung in die Referenzarmfaser und einem Endspiegel. Auf optische Elemente zum Ausgleich
eines Dispersionsunterschiedes zum Probenarm wird absichtlich verzichtet. Das systemeigene
Dispersionsungleichgewicht zwischen Referenz- und Probenarm wird ausgenutzt, um Spiegelar-
tefakte mittels DEFR-Algorithmus entfernen zu ko¨nnen. Dynamische und damit fehleranfa¨llige
Elemente zur Messbereichserweiterung der OCT sind unno¨tig und die Systemkomplexita¨t bleibt
gering. Das koppelnde Element zwischen Laser- und OCT-System ist ein dichroitischer Spiegel.
Der OCT-Strahl verla¨uft kongruent mit dem fs-Laser und teilt sich die nachfolgenden optischen
Elemente, wodurch die Systemkomplexita¨t ebenfalls gering gehalten werden kann. Die Polarisa-
tion im Referenz- und im Probenarm wird mit Hilfe von Faserpaddeln so eingestellt, dass das
gemessene Interferenzsignal maximalen Kontrast besitzt.
Der Detektionsarm des Interferometers besteht aus einem fasergekoppelten Spektrometer, wel-
ches im Rahmen einer Masterarbeit am Laser Zentrum Hannover e.V. entwickelt wurde [Mat13].
Ein Kollimator generiert einen kollimierten Strahldurchmesser von ungefa¨hr 20 mm. Als disper-
sives Element dient ein Volume Phase holografisches Gitter mit einer Gitterkonstanten von
1200 mm−1 (NT48-500, Edmund Optics, USA). Zur Fokussierung wird ein Achromat mit einer
effektiven Brennweite von 486,3 mm verwendet (42-817, Edmund Optics, USA). Die spektralen
Interferenzsignale werden durch eine 12-Bit CMOS-Zeilenkamera mit 2048 Pixeln aufgenom-
men (spL2048-140km, Basler, Deutschland). Die einfache Messtiefe des Spektrometers liegt bei
11,96 ± 0,01 mm bei einer mittleren axialen Auflo¨sung von 14,55 ± 0,58 µm. Die Kameradaten
des Spektrometers werden durch einen Framegrabber (PCIe-1433, National Instruments, USA)
u¨ber eine Camera Link Schnittstelle ausgelesen.
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3.2 Labordemonstrator fu¨r die posteriore Augenlaserchirurgie
Abbildung 3.5 zeigt den schematischen Aufbau eines fs-Lasersystems, welches als Labordemons-
trator fu¨r den Einsatz in der Laserchirurgie im hinteren Augensegment entwickelt wurde (siehe
auch [Zab19]).
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Abbildung 3.5: Schematischer Aufbau eines fs-Lasersystems zum bildgestu¨tzten Schneiden innerhalb
eines Modellauges. Das System kombiniert adaptive Optik zur ra¨umlichen Strahlformung und optische
Koha¨renztomografie zur Fokuspositionierung und Untersuchung des Zielvolumens. Der Strahlengang im
Probenarm ist der U¨bersicht halber entfaltet dargestellt; die gestrichelten blauen Linien skizzieren Positio-
nen von Faltspiegeln. λ/2: Halbwellenplatte, SLD: Superlumineszenzdiode, SHS: Shack-Hartmann-Sensor,
ST: Strahlteilerplatte, STW: Strahlteilerwu¨rfel.
Der Labordemonstrator verwendet ein Titan:Saphir-Laserystem (Pump Laser: Empower, Seed
Laser: MaiTai, Versta¨rker: Spitfire, Spectra-Physics, USA), welches u¨ber einen Wellenla¨ngen-
bereich von 750 bis 850 nm durchstimmbar ist. Innerhalb dieser Arbeit wird eine Wellenla¨nge
von 800 nm verwendet. Die Pulswiederholrate betra¨gt maximal 5 kHz und kann durch Verwen-
dung eines ganzzahligen Divisors auf 20 Hz heruntergesetzt werden. Die Ausgangspulsenergie
betra¨gt etwa 400 µJ. Die Pulsdauer am Laserausgang wird bei optimaler Stellung der Einheit
zur Pulskompression im Versta¨rker mit Hilfe eines Autokorrelators (Mini, APE, Deutschland) zu
etwa 130 fs (TGauss) gemessen. Nach Durchlauf des optischen Systems ist die Pulsdauer auf etwa
330 fs verbreitert. Durch Verstimmung der Einheit zur Pulskompression im Versta¨rker kann der
Puls vor dem Modellauge auf den minimalen Wert verku¨rzt werden. Die Pulsenergie im Aufbau
kann durch eine Abschwa¨cheeinheit bestehend aus Halbwellenplatte und polarisierendem Strahl-
teilerwu¨rfel eingestellt werden. Der Probenarmstrahl eines spektromerbasierten OCT-Systems
wird mit dem fs-Laserstrahl u¨ber eine dichroitische Strahlteilerplatte u¨berlagert. Beide Strahlen
nehmen im Anschluss den gleichen optischen Pfad durch das System. Nach einer Strahlteiler-
platte mit einem Reflexionsvermo¨gen von 90% bilden linsenbasierte Teleskope die Strahlen auf
einen verformbaren Spiegel (mirao 52-e, Imagine Eyes, Frankreich), auf eine elektrisch steuerba-
re Flu¨ssiglinse (EL-10-30-Ci-NIR-LD-MV, Optotune, Schweiz) zur Vergenza¨nderung, auf zwei
Galvanometerscanspiegel (GVS011/M, Thorlabs, USA) zur lateralen Strahlablenkung bis hin
zu einem Modellauge ab. Zur Reduzierung von Wellenfrontfehlern auf Grund von Gravitation
ist die Flu¨ssiglinse mit ihrer optischen Achse vertikal im System orientiert. Alle der Flu¨ssiglinse
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folgenden Teleskope sind aus maßgefertigten Linsen in einer 4f -Konfiguration aufgebaut. Die
Linsen sind fu¨r beugungsbegrenzte Qualita¨t bis zu einem optischen Ablenkwinkel von ±3,5°
entwickelt.
Um beno¨tigte Justierfreiheitsgrade einzufu¨hren und einen kompakteren Aufbau zu erreichen,
wird der Strahlengang mit Hilfe von Silberspiegeln in kinematischen Haltern vielfach gefaltet.
Dies ist durch gestrichelte Linien in Abbildung 3.5 dargestellt.
3.2.1 Adaptive Optik
In dieser Arbeit werden zwei Methoden zur adaptiven Optik umgesetzt: die konventionelle Me-
thode mit Hilfe eines Wellenfrontsensors und eine indirekte Methode ohne Wellenfrontsensor.
Konventionelle adaptive Optik mit Wellenfrontsensor: Bei dieser Methode wird ver-
sucht, durch Variation eines Wellenfrontmodulators eine mittels Wellenfrontsensor direkt gemes-
sene Wellenfront auf eine bestimmte Zielwellenfront hin einzustellen.
Das hier entwickelte System nutzt einen Shack-Hartmann-Sensor (HASO3-first, Imagine Eyes,
Frankreich) als Wellenfrontsensor. Der Sensor analysiert die Wellenfront eines einfallenden Strahls
auf einer Gesamtapertur von 4,8 x 3,6 mm2, indem der Strahl mit Hilfe eines Mikrolinsenarrays
mit 40 x 32 Subaperturen in viele Elementarstrahlen aufgeteilt und diese auf einen dahinterlie-
genden Kamerasensor fokussiert werden. Aus der Lage und der Helligkeit der Fokusflecken auf
dem Sensor werden die Phase und die Intensita¨t des Strahls bestimmt. Ein Shack-Hartmann-Sen-
sor misst die erste Ableitung der Phase. Fu¨r eine ebene und senkrecht einfallende Wellenfront
wird ein gleichma¨ßiges Punktmuster auf dem Kamerasensor erzeugt, wobei die Absta¨nde der
Fokusflecken mit denen der Mikrolinsen u¨bereinstimmen. Liegen Aberrationen im Strahl vor,
verschieben sich die Fokusflecken der Mikrolinsen von ihren Idealpositionen. Die Verschiebung
eines Fokusflecks von seiner Idealposition ist direkt proportional zur lokalen Steigung der Wel-
lenfront des einfallenden Strahls. Der Proportionalita¨tsfaktor ist die Brennweite der Mikrolinse.
Die Intensita¨t des Strahls ist direkt proportional zur Amplitude der Fokusflecken auf dem Ka-
merasensor.
Als Wellenfrontmodulator wird ein verformbarer Spiegel (mirao 52-e, Imagine Eyes, Frankreich)
eingesetzt. Der mirao 52-e nutzt elektromagnetische Energie, um die Oberfla¨che des Spiegels mit
Hilfe von 52 Aktuatoren bis zu ±50 µm (Verkippung Peak-to-Valley) zu verformen. Dabei ist
unter der Spiegelmembran ein Array aus kleinen Permanentmagneten befestigt, welche jeweils
durch ein Array von kleinen Spulen beeinflust werden. Die Aktuatoren besitzen einen Abstand
von 2,5 mm zueinander. Durch individuelles Anlegen einer positiven oder negativen Spannung
kann jeder Aktuator einzeln bewegt werden und so die Spiegelmembran abgestoßen oder angezo-
gen werden, wodurch komplexe Zernike-Moden geformt werden ko¨nnen. Der mirao 52-e besitzt
eine Linearita¨t von u¨ber 95% bei einer Hysterese von unter 2%. Durch eine geschu¨tzte Silber-
beschichtung ist der Spiegel fu¨r breitbandige Lichtquellen mit hoher Intensita¨t geeignet. Der
nutzbare Pupillendurchmesser des verformbaren Spiegels liegt bei 15 mm.
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Der Shack-Hartmann-Sensor, der verformbare Spiegel, die Flu¨ssiglinse, die Galvanometerscan-
spiegel und die Eintrittslinse des Modellauges sind in konjugierten Ebenen entlang des Strah-
lengangs positioniert. Die korrigierenden Amplituden der Aktuatoren des verformbaren Spiegels
werden ermittelt, indem Wellenfronten aus dem Messsignal des Shack-Hartmann-Sensors be-
stimmt und analysiert werden. Fu¨r diesen Zweck versucht ein iterativer Algorithmus der Kon-
troll- und Analysesoftware Casao (Imagine Eyes, Frankreich) im geschlossenen Regelkreis den
Effektivwert (RMS-Wert, von engl. root-mean-square) der Wellenfrontaberrationen zu minimie-
ren. Der Regelalgorithmus wendet eine sogenannte Kommandomatrix C an, um die beno¨tigten
Aktuatorspannungen s = C · σ zum Einstellen einer gewu¨nschten Wellenfront σ zu berechnen.
Die Kommandomatrix wird innerhalb der Software Casao durch Berechnung der Pseudoinversen
einer sogenannten Interaktionsmatrix I durch Singula¨rwertzerlegung bestimmt. Die Interakti-
onsmatrix wird wa¨hrend einer Systemkalibrierung ermittelt, indem an jeden Aktuator einzeln
und nacheinander eine negative und eine positive Spannung angelegt werden und der Einfluss
auf die Wellenfrontmessung mit dem Shack-Hartmann-Sensor bestimmt wird.
Das Messsignal der direkten adaptiven Optik hat seinen Ursprung in einer Quasi-Punktlichtquel-
le, welche durch Fokussierung des fs-Laserstrahls bei niedriger Pulsenergie oder des OCT-Strahls
auf ein diffus reflektierendes Target (Band aus Polytetrafluorethylen) innerhalb des Modellau-
ges erzeugt wird. Der an diesem Punkt erzeugte Strahl durchla¨uft das System ru¨ckwa¨rtig und
wird auf den Shack-Hartmann-Sensor gelenkt. Um eine sto¨rende U¨berlagerung des Messsignals
durch Reflexionen an optischen Grenzfla¨chen zu vermindern, sind die ersten beiden Telesko-
pe im System parallel zur Strahlachse versetzt und innerhalb der Teleskope konfokale Blenden
eingesetzt.
Wa¨hrend der Optimierung im geschlossenen Regelkreis ruht der y-Galvanometerscanspiegel an
seiner Mittelposition und der x-Galvanometerscanspiegel wird mit einem sinusfo¨rmigen Steu-
ersignal mit 50 mV Amplitude und 100 Hz Frequenz angesteuert, um Speckle im Sensorbild zu
reduzieren. Der Optimierungsalgorithmus wird so eingestellt, dass Defokus- und Verkippungs-
fehler bei der Korrektur ignoriert werden. Nach der Optimierung im geschlossenen Regelkreis
wird das System im offenen Regelkreis betrieben. In diesem Modus werden an die Aktuatoren
des verformbaren Spiegels die zuvor wa¨hrend der Optimierung ermittelten Spannungen angelegt.
Eine Regelung auf ein bestimmtes Zielsignal hin findet nicht mehr statt.
Die in dieser Arbeit gezeigten Diagramme mit Wellenfrontfehlern, ihre Zerlegungen in Zernike-
Polynome und aus den Wellenfronten berechnete Punktspreizfunktionen werden mit Hilfe der
Software HASO 3.0 (Imagine Eyes, Frankreich) bestimmt.
Indirekte adaptive Optik ohne Wellenfrontsensor: Die Methode der indirekten adapti-
ven Optik verzichtet auf einen Wellenfrontsensor und versucht durch geschickte Variation eines
Wellenfrontmodulators eine von Wellenfrontaberrationen abha¨ngige Qualita¨tsmetrik zu optimie-
ren. Die Qualita¨tsmetrik kann beispielsweise eine Bildscha¨rfe oder eine Signalsta¨rke sein. Bei der
indirekten adaptiven Optik handelt es sich folglich nicht um ein Verfahren zur Nachverarbeitung
von Aufnahmen, in welchen Aberrationen nachtra¨glich beseitigt werden, sondern um eine Me-
thode, welche durch aktive A¨nderung von Wellenfrontaberrationen im optischen Strahlengang
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z. B. eine Bildauflo¨sung oder einen Signal-zu-Rausch Kontrast verbessert. In dieser Arbeit wird
das OCT-Signal zur Berechnung eines Bewertungsmaßes verwendet, wodurch keine zusa¨tzlichen
Komponenten im optischen System beno¨tigt werden. Die innerhalb dieser Arbeit untersuchten
Bewertungsmaße fu¨r die OCT-Aufnahmen werden in Abschnitt 4.4.3 beschrieben.
Neben der Wahl einer geeigneten Qualita¨tsmetrik liegt die Herausforderung der indirekten adap-
tiven Optik in der praktischen Einschra¨nkung des Suchbereichs des Optimierungsprozesses. Der
verfombare Spiegel mirao 52-e besitzt 52 Aktuatoren, welche unter der Einschra¨nkung, dass der
aufsummierte Wert der absoluten Einzelspannungen 24 V nicht u¨bersteigen darf, jeweils u¨ber
einen Spannungsbereich von ±1 V bei einer Schrittweite von 0,001 V variiert werden ko¨nnen.
Aufgrund der Komplexita¨t des Suchraums fu¨r eine optimale Lo¨sung ist ein Vorgehen, bei wel-
chem alle mo¨glichen Spiegelformen untersucht werden, nicht anwendbar. Weiterhin ist es ohne
direkte Messung der Wellenfront nicht mo¨glich, den konventionellen Ansatz zur Bestimmung
von Interaktions- und Kommandomatrizen anzuwenden, wodurch die Oberfla¨chenform des ver-
formbaren Spiegels nicht durch einen Satz linear unabha¨ngiger Basismoden vorgegeben werden
kann. Ein geeignetes Suchverfahren muss den Suchraum derart einschra¨nken, dass es praktikabel
hinsichtlich der Zeit ist und eine mo¨glichst optimale Lo¨sung bei Vorhandensein von Rauschen
findet. Die innerhalb dieser Arbeit verwendeten Optimierungsalgorithmen werden in Abschnitt
4.4.2 beschrieben.
3.2.2 Optische Koha¨renztomografie
Die fu¨r die optische Koha¨renztomografie verwendete Breitbandlichtquelle ist der oben beschrie-
bene D-series Broadlighter D-890-HP-I (Superlum, Irland), welcher das Licht zweier SLD-Module
durch einen Einmodenfaserkoppler kombiniert. Hier werden die SLD-Module gemeinsam betrie-
ben. Die Ausgangsleistung betra¨gt 9,5 mW und das Emissionsspektrum besitzt eine−3 dB-Band-
breite von 151,7 nm bei einer zentralen Wellenla¨nge von 897,2 nm. Mit diesen spektralen Werten
ergibt sich nach Gleichung 2.6 unter Annahme eines gaußfo¨rmigen Spektrums eine theoretische
axiale Auflo¨sung in Luft von 2,3 µm. Das Licht der Breitbandlichtquelle wird fasergekoppelt
nach außen gefu¨hrt. Ein intern verbauter optischer Isolator schu¨tzt die Lichtquelle vor exter-
ner Lichtru¨ckkopplung. Das Abnahmeprotokoll des Herstellers kann in Anhang A.1 eingesehen
werden.
Ein Faserkoppler mit einem Teilungsverha¨ltnis von 50 : 50 (TW850R5A2, Thorlabs, USA) teilt
das Licht der Breitbandlichtquelle in einen Proben- und einen Referenzarm auf. Der Proben-
arm ist dabei der oben beschriebene, gemeinsam mit dem fs-Laser genutzte Strahlengang. Der
OCT-Strahl wird durch einen Faserkollimator (60FC-4-M20-37, Scha¨fter + Kirchhoff, Deutsch-
land) mit einem kollimierten Strahldurchmesser von etwa 3,6 mm in das System eingekoppelt.
In den Referenzarm wird der OCT-Strahl durch einen Faserkollimator (60FC-4-M12-37, Scha¨f-
ter + Kirchhoff, Deutschland) mit einem kollimierten Strahldurchmesser von etwa 2,2 mm ein-
gekoppelt. Der Strahlengang wird mit Hilfe von zwei Silberspiegeln mehrfach gefaltet, um den
fu¨r den La¨ngenabgleich mit dem Probenarm beno¨tigten optischen Weg mit geringem Platzbe-
darf zu realisieren. In der Spiegeltreppe wird ein Glasblock aus N-SK4 mit einer Dicke von
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17,8 mm (LSM03DC, Thorlabs, USA) insgesamt siebenmal durchlaufen. In Kombination mit ei-
nem weiteren, einfach durchlaufenen Glasblock aus N-SF5 mit einer Dicke von 35,7 mm (Qioptiq,
Deutschland) wird die Dispersion zwischen Proben- und Referenzarm weitestgehend ausgegli-
chen. Ein u¨brig bleibendes Dispersionsungleichgewicht wird durch numerische Methoden bei
der Datenprozessierung korrigiert. Die Referenzarmla¨nge kann mittels linearem Verfahrtisch mit
Mikrometerstellschraube, auf dem zwei Spiegel zur Strahlumlenkung montiert sind, fein auf die
Probenarmla¨nge eingestellt werden. Ein variabler Neutraldichtefilter passt die Intensita¨t des
Lichtes aus dem Referenzarm an. Eine achromatische Linse mit einer effektiven Brennweite von
100 mm (AC254-100-B, Thorlabs, USA) vor dem Endspiegel sorgt fu¨r eine robustere Ru¨ckkopp-
lung des OCT-Strahls in die Referenzarmfaser.
Die Probenarm- und Referenzarmfasern sind jeweils in Polarisationsstellern aufgewickelt und die
Polarisation wird so eingestellt, dass ein Interferenzsignal mit mo¨glichst großem Signalkontrast
u¨ber das gesamte detektierte Spektrum gemessen wird.
Im Detektionsarm des OCT-Interferometers wird ein fasergekoppeltes Spektrometer verwendet,
welches fu¨r einen vorgegebenen Wellenla¨ngenbereich von etwa 800 bis 1030 nm entwickelt wurde
(Custom Cobra, Wasatch Photonics, USA). Das Spektrometer verbaut eine 12-Bit Zeilenkamera
mit 2048 Pixeln (EV71YEM4CL2010-BA8, Teledyne e2v, England). Der spektrale Detektions-
bereich des Spektrometers ist so gewa¨hlt, dass fu¨r ein hohes axiales Auflo¨sungsvermo¨gen ein
mo¨glichst breiter Wellenla¨ngenbereich erfasst wird. Gleichzeitig wird der spektrale Detektions-
bereich begrenzt und etwa so groß wie der volle Spektralbereich der Lichtquelle gewa¨hlt (ver-
gleiche Anhang A.1), um den Einfluss von Schrot- und Ausleserauschen auf das OCT-Signal
gering zu halten. Wird der spektrale Detektionsbereich des Spektrometers im Vergleich zum
Lichtquellenspektrum zu groß gewa¨hlt, wird der Rauschteppich im A-Scan unno¨tig angehoben.
Die Kameradaten des Spektrometers werden durch einen Framegrabber (PCIe-1433, National
Instruments, USA) u¨ber eine Camera Link Schnittstelle ausgelesen. Der Framegrabber ist mittels
Konfigurationsdatei fu¨r das Ausgabeformat der verwendeten Zeilenkamera konfiguriert. Die zeit-
lich aufeinander abgestimmte Steuerung der Galvanometerscanspiegel und der Kameraaufnahme
wird durch eine multifunktionale Datenerfassungskarte (PCI-6259, National Instruments, USA)
umgesetzt. Die beno¨tigten analogen und digitalen Ausgabesignale werden in diskreten Listen
vorprogrammiert und anschließend durch einen internen Taktgeber der Karte synchron aktua-
lisiert. Das Spektrometer erfasst folglich Spektren nach externer Vorgabe der Triggersignale
der Datenerfassungskarte. Die Pra¨zision der von der Datenerfassungskarte generierten analogen
Steuerspannungen liegt durch einen 16-Bit Digital-Analog-Wandler fu¨r den maximal mo¨glichen
Spannungsbereich von ±10 V bei etwa 0,3 mV. Dies entspricht einem Winkelschritt eines Gal-
vanometerscanspiegels von etwa 0,000 6◦. An jeder neuen Probenposition wird ein Spektrum
aufgenommen, welches nach der Datenverarbeitung einen A-Scan darstellt. Ein einfacher Lini-
enscan des OCT-Strahls erzeugt einen B-Scan. Ist ein gesamtes Frame (Bildfeld fu¨r einen B-Scan)
mit spektralen Rohdaten gefu¨llt, wird das Frame in den Arbeitsspeicher des Laborrechners u¨ber-
tragen und steht dort fu¨r die Verarbeitung bereit. Die Datenverarbeitung wird zusammen mit
der entwickelten Software ausfu¨hrlich in Kapitel 4 beschrieben.
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3.2.3 Modellauge
Eine im 3D-Druck hergestellte Kammer aus Kunststoff fasst zwei Adapterringe mit SM1-Gewinde
auf gegenu¨berliegenden Seiten. Auf der Eintrittsseite ist ein Tubus mit einem Durchmesser von
1” eingeschraubt, in welchen Linsen zur Modellierung der Brechkraft des menschlichen Auges
eingesetzt werden ko¨nnen. Fu¨r die in den Abschnitten 5.2 und 5.3 beschriebenen Versuche wer-
den zwei Linsentypen verwendet. Dies sind eine aspha¨rische Kondensorlinse mit einer effektiven
Brennweite von 16 mm (ACL25416U-B, Thorlabs, USA) und eine aspha¨rische Kondensorlinse
mit einer effektiven Brennweite von 17 mm (KPA031, Newport, USA). Ein einfallender, kol-
limierter Strahl mit einem Durchmesser von ungefa¨hr 7,5 mm ergibt damit eine numerische
Apertur von 0,23 bzw. 0,22. Zum Vergleich liegen die maximale physiologische Pupillengro¨ße
und numerische Apertur eines menschlichen Auges bei ungefa¨hr 8 mm und 0,23 [Roo06]. Auf der
Austrittsseite des Modellauges verschließt ein Deckgla¨schen die Kammer, sodass diese von oben
mit Flu¨ssigkeiten befu¨llt werden kann.
3.2.4 Nachweis eines Laser-induzierten optischen Durchbruchs
Die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch wird im Rahmen die-
ser Arbeit hauptsa¨chlich mit Hilfe von Pulstransmissionsmessungen ermittelt. Zu diesem Zweck
werden die Energiewerte an zwei Photodioden (PD10-V2 mit Pulsar-2, Ophir Optronics, Israel)
miteinander verglichen. Ein Energiesensor steht im Transmissionskanal der Strahlteilerplatte am
Anfang des Probenarms und ein zweiter Energiesensor ist hinter dem Modellauge platziert (siehe
Abbildung 3.5). Durch kontinuierliches Drehen der Halbwellenplatte in der Abschwa¨cheeinheit
mit Hilfe einer motorisierten Rotationseinheit wird die Laserpulsenergie im System langsam bis
oberhalb der Schwellenenergie fu¨r den Laser-induzierten optischen Durchbruch erho¨ht. Wa¨hrend-
dessen erfassen die Photodioden die Energie fu¨r jeden Laserpuls. Das Auftreten einer starken
Streuung der gemessenen Transmission bzw. der Pulsenergie an der Photodiode hinter dem Mo-
dellauge definiert in dieser Arbeit die Schwelle fu¨r den Laser-induzierten optischen Durchbruch.
Die Pulsenergie vor dem Modellauge wird durch eine Kalibrationsmessung ermittelt, indem das
Modellauge aus dem Strahlengang entfernt und das Energieverha¨ltnis der Photodioden u¨ber
einen weiten Energiebereich bestimmt wird. Die wa¨hrend einer Transmissionsmessung erfassten
Messwerte an der vorderen Photodiode werden mit dem bestimmten Korrekturfaktor verrechnet,
um in den Messkurven die Pulsenergie vor dem Modellauge anzugeben.
Zur Auswertung einer Pulstransmissionsmessung werden die aufgenommenen Messdaten zu-
na¨chst nach aufsteigender Pulsenergie am vorderen Energiesensor sortiert. Sofern mehr als 30
Einzelmessungen fu¨r den gleichen Energiewert an diesem Sensor vorhanden sind, werden die
Messwerte gemittelt und der Mittelwert in den Graphen eingetragen. Die Standardabweichung
in der Transmission fu¨r den jeweiligen Messpunkt wird durch eine graue Schattierung im Graphen
angegeben. Die Messunsicherheit der einfallenden Laserpulsenergie (x-Achse) wird aus Gru¨nden
der U¨bersichtlichkeit nicht in den Graphen eingezeichnet. Sie ergibt sich hauptsa¨chlich aus der
Messunsicherheit des Energiesensors. Die Kalibriergenauigkeit der Sensoren wird von der Firma
Ophir mit ±5% angegeben, wobei fu¨r Wellenla¨ngen > 950 nm ein zusa¨tzlicher Fehler von ±2%
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zu beru¨cksichtigen ist. Zusa¨tzlich ist eine Unsicherheit bei Bestimmung des Korrekturfaktors zu
beachten, mit welchem die Messwerte des vorderen Energiesensors multipliziert werden mu¨ssen,
um die Energie vor dem Augenmodell zu berechnen. Sein Standardfehler betra¨gt aufgrund einer
hohen Anzahl durchgefu¨hrter Pulsenergiemessungen (N > 14.000) ungefa¨hr 0,02%.
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4 Implementierung einer Software fu¨r die entwickelten
Demonstratorsysteme
Die innerhalb dieser Arbeit implementierten Module zur Steuerung verschiedener Gera¨te und zur
Datenverarbeitung sind in eine Softwareplattform eingebunden, welche am Laser Zentrum Han-
nover e.V. in der Abteilung Industrielle und Biomedizinische Optik unter dem Namen smartLab
entwickelt wird. Die Softwareplattform hat zum Ziel, verschiedenste Gera¨te steuern zu ko¨nnen
und bestimmte Messaufgaben durch die gezielte Steuerung eines Gera¨tes oder durch die kom-
binierte Steuerung mehrerer Gera¨te umzusetzen. So kann z.B. ein FD-OCT-Bildgebungssystem
realisiert werden, indem ein Spektrometer und ein Scanner gemeinsam gesteuert und entspre-
chende Algorithmen zur Datenverarbeitung verwendet werden. Die Softwareplattform und die
im Rahmen dieser Arbeit dafu¨r entwickelten Module sind in C++ programmiert. Dabei wird
in großem Umfang die Klassenbibliothek Qt in der Version 5 verwendet, insbesondere um grafi-
sche Benutzeroberfla¨chen als Anwenderschnittstelle zu entwickeln. Die grafischen Elemente der
Benutzeroberfla¨che werden dynamisch auf die jeweils ausgewa¨hlten Hardwarekomponenten und
Messaufgaben angepasst und die hardwarespezifische Steuerung wird intern vom System u¨ber-
nommen.
4.1 Grundstruktur der u¨bergreifenden Softwareplattform
Die Softwareplattform smartLab zeichnet sich durch ein modulares Grundkonzept aus und la¨sst
sich leicht durch neue Module erweitern. Diese Module werden Plugins und Jobs genannt. Plugins
werden als dynamische Bibliotheken wa¨hrend der Programmlaufzeit eingebunden und sind fu¨r
die Ansteuerung von realen oder simulierten Gera¨ten zusta¨ndig. Jobs sind Klassen mit statischer
Abha¨ngigkeit und verwenden die Funktionalita¨t eines oder mehrerer Plugins, um bestimmte
Messabla¨ufe oder Aufgaben umzusetzen.
Die wesentlichen Komponenten der Softwareplattform sind in Abbildung 4.1 anhand eines Klas-
sendiagramms gezeigt. Die Klasse MuSoPlaHaPlu erzeugt das Hauptfenster der Anwendung.
Der Name MuSoPlaHaPlu ist dabei eine Kurzschreibweise fu¨r multifunktionale Softwareplatt-
form fu¨r Hardwarepluralita¨t. Das Hauptfenster liefert ein Grundgeru¨st, um grafische Schnittstel-
len fu¨r den Benutzer einzubinden und bereitzustellen. Die Basisklasse QMainWindow verfu¨gt
u¨ber ein Layout, zu dem Werkzeugleisten, ankoppelbare Widgets, eine Menu¨leiste und eine
Statusleiste hinzugefu¨gt werden ko¨nnen. Alle diese Komponenten werden um einen zentralen
Bereich herum angeordnet, welcher als Mehrfachdokumentoberfla¨che (MDI, von engl. multiple
document interface) wiederum mit beliebigen Widgets belegt werden kann. So ko¨nnen dort z.B.
Fenster zur Anzeige von Graphen dargestellt werden.
Die Klasse MuSoPlaHaPlu stellt die Logik bereit, um Gera¨te in Form von Plugins zu laden
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Abbildung 4.1: Klassendiagramm zur Grundstruktur der Softwareplattform smartLab. Aus Gru¨nden der
U¨bersichtlichkeit ist das Diagramm auf die wesentlichen Klassen beschra¨nkt und in den Klassenbereichen
werden jeweils nur die wichtigsten Felder und Methoden aufgefu¨hrt.
(loadPlugins()). Auf jedes Plugin, welches selbst eine spezielle Implementierung eines kon-
kreten Gera¨tes ist, wird von der Klasse MuSoPlaHaPlu u¨ber ein Interface namens IHardware
zugegriffen. Dieses Interface wird von jeder Hardwarekomponente implementiert. Wa¨hrend des
Ladevorgangs werden die Plugins einem DeviceManager zur Verwaltung bekannt gemacht
(populatePlugins()). Konkret werden Zeiger auf Objekte der Klasse IHardware einer Liste
des DeviceManager hinzugefu¨gt (addDevice()). Der DeviceManager gibt auf Anfrage die ge-
samte Gera¨teliste (getAllDevices()) oder ein einzelnes Gera¨t zuru¨ck (getDeviceByName()).
Am Ende der Programmlaufzeit ist der DeviceManager dafu¨r verantwortlich, alle detektierten
Gera¨te sicher zu entfernen und Ressourcen wieder freizugeben (removeAllDevices()) .
Im Hauptfenster werden weiterhin das Detektieren vorhandener Gera¨te (detect()) und das
Initialisieren vom Benutzer ausgewa¨hlter Gera¨te (startInit()) veranlasst. Im Zuge des In-
itialisierens werden dem Hauptfenster im Randbereich Widgets zur Steuerung der Hardware
angekoppelt sowie im zentralen Bereich eventuell vorhandene Fenster zur Datenausgabe hinzu-
gefu¨gt.
Jobs werden der Hauptanwendung auf a¨hnliche Weise wie Plugins hinzugefu¨gt. Als Zeiger auf Ob-
jekte der Klasse IJob sind Jobs in einer Liste eines global verfu¨gbaren JobManager eingetragen
und werden dem Hauptfenster der Anwendung angekoppelt (addJobs()). Der JobManager gibt
auf Anfrage die gesamte Liste mit Jobs (getJobs()) oder einen einzelnen Job (getJobByName())
zuru¨ck. Zum Ende der Programmlaufzeit gibt der JobManager durch Entfernen der Jobs Res-
sourcen wieder frei (removeAllJobs()).
Die Interface-Klasse IHardware ist die Hauptschnittstelle fu¨r Gera¨te und definiert grundle-
gende Felder und Methoden, welche jedes Gera¨t unabha¨ngig seiner weiteren Spezialisierung
besitzt. So soll beispielsweise jedes Gera¨t detektiert, initialisiert und freigegeben werden ko¨nnen
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(detect(), initialize(), release()). Des Weiteren ko¨nnen von jedem Gera¨t auch Informatio-
nen wie Typ oder Name erfragt werden (getName(), getType()). Die allgemeine Schnittstelle
IHardware wird durch eine Vielzahl weiterer Schnittstellen fu¨r verschiedene Gera¨tetypen spezia-
lisiert. Es existieren z. B. abgeleitete Interface-Klassen fu¨r Scanner (IScanner), Spektrometer
(ISpectrometer), elektrisch steuerbare Flu¨ssiglinsen (ILiquidLens) oder Wellenfrontmodu-
latoren (IWavefrontmodulator). Jede spezialisierende Klasse besitzt zusa¨tzliche Felder und
Methoden, welche dem entsprechenden Gera¨tetyp eigen sind. Die spezialisierenden Schnittstellen
werden schließlich fu¨r konkrete Gera¨te implementiert. So ist beispielsweise das Interface ISpec-
trometer im Rahmen dieser Arbeit fu¨r Framegrabber vom Typ PCIe-1433 der Firma National
Instruments und vom Typ Solios eV-CL der Firma Matrox Imaging implementiert.
Die Interface-Klasse IJob ist die Hauptschnittstelle fu¨r Jobs und definiert grundlegende Felder
und Methoden, welche jeder realisierende Job besitzt. Jeder Job soll initialisiert (initialize())
werden ko¨nnen oder beschreibende Informationen, wie seinen Namen (getName()), ausgeben
ko¨nnen. Konkrete Jobs implementieren die Schnittstelle IJob und stellen dem Anwender da-
durch bestimmte Funktionalita¨t oder Messabla¨ufe bereit. So wird durch den in Abschnitt 4.2
beschriebenen OCT-Job ein OCT-System realisiert, welches verschiedene Hardwarekomponenten
und verschiedene Algorithmen zur Datenverarbeitung verwenden kann. Jobs greifen auf beno¨-
tigte Gera¨te u¨ber die oben beschriebenen Schnittstellen zu. Damit sind Jobs unabha¨ngig von
der konkret verwendeten Hardware. Fu¨r die Funktionalita¨t des Jobs ist es irrelevant, welche
spezielle Hardware am System angeschlossen ist. Voraussetzung ist lediglich, dass die Hardware
die entsprechenden Schnittstellen korrekt implementiert hat.
Die smartLab-Anwendung installiert zu Laufzeitbeginn einen Handler fu¨r Nachrichten, einen
sogenannten QtMessageHandler. Damit wird eine Funktion definiert, welche u¨ber bestimmte
Makros innerhalb des Programmcodes aufgerufen werden kann. Auf diese Weise kann die An-
wendung Debug-, Warn- und Fehlermeldungen aufzeichnen. Der Nachrichten-Handler gibt emp-
fangene Meldungen an eine Instanz der Klasse SmartLog weiter, indem er ihre Funktion log()
aufruft. Die Klasse SmartLog stellt eine nichtmodale, nur lesbare Konsole bereit, deren Eintra¨ge
bei Beenden der Hauptanwendung in eine Protokolldatei gespeichert werden (saveToFile()).
Die Klassen DeviceManager, JobManager und SmartLog sind nach dem Singleton-Entwurfsmus-
ter implementiert, wodurch sichergestellt ist, dass zur Programmlaufzeit nur jeweils ein Objekt
der jeweiligen Klasse existiert.
4.2 Softwaremodul fu¨r die optische Koha¨renztomografie in der
Frequenzdoma¨ne
Im ersten Teil dieses Abschnitts wird die Struktur des umgesetzten Softwaremoduls zur Realisie-
rung von OCT-Systemen in der Frequenzdoma¨ne beschrieben. Das Modul ist als smartLab-Job
unter dem Namen OCTJob implementiert. In den anschließenden Teilen des Abschnitts wird
die realisierte Datenverarbeitung erla¨utert. Dabei werden zuna¨chst eine grundlegende Signal-
verarbeitungskette und anschließend erga¨nzende Verarbeitungsschritte beschrieben, welche zur
Umsetzung verschiedener Methoden zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung no¨tig sind.
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4.2.1 Struktur des Softwaremoduls
Die wesentlichen Komponenten des umgesetzten Softwaremoduls fu¨r die optische Koha¨renzto-
mografie sind in Abbildung 4.2 anhand eines Klassendiagramms gezeigt. Die Schnittstelle zur
Hauptanwendung ist die Klasse OCTJob, welche das Interface IJob implementiert. In der Klasse
sind Datenstrukturen definiert, welche Parameter fu¨r die verwendeten Datenverarbeitungsalgo-
rithmen (OCTAlgorithmParams), Felder zur Darstellung der Daten (OCTDisplayData) oder Pa-
rameter fu¨r verschiedene Muster zur Probenrasterung (OCTScanParams) innehaben. Ein Objekt
der Klasse OCTJob besitzt Zugriff auf verschiedene Hardware-Schnittstellen (ISystem, IScanner,
ISpectrometer), u¨ber welche konkrete Plugins ausgewa¨hlt und gesteuert werden ko¨nnen. Mit Hil-
fe der Plugins wird die Aufnahme von Rohdaten ermo¨glicht, wobei die Datenaufnahme direkt





































Abbildung 4.2: Klassendiagramm fu¨r ein Softwaremodul zur optischen Koha¨renztomografie in der Fou-
rierdoma¨ne. Das Diagramm zeigt wesentliche Klassen des implementierten Jobs, wobei in den jeweiligen
Klassenbereichen die wichtigsten Felder und Methoden aufgefu¨hrt sind. Der Job kann mit einem kom-
pletten OCT-System (ISystem) oder mit einer Kombination von Scanner (IScanner) und Framegrabber
(ISpectrometer) verwendet werden. Im gestrichelten Kasten sind beispielhaft Realisierungen der daru¨ber
liegenden Interfaces aufgefu¨hrt.
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Eine konkrete Implementierung der Schnittstelle ISystem ist beispielsweise ein Plugin zur Simu-
lation eines OCT-Systems (octSimulatorPlugin). Dieses Plugin liest generierte oder real aufge-
nommene Rohdaten in eine Liste ein (loadFrameData()) und stellt die Rohdaten dem OCT-Job
anschließend kontinuierlich und sequenziell zur Verarbeitung bereit. Die Bildrate ist dabei vom
Anwender wa¨hlbar (setFrameRate()). Dem OCT-Job wird das na¨chste Frame u¨ber ein Signal
mitgeteilt und bereitgestellt (dataAcquired()).
Eine synchronisierte Aufnahme von spektralen Rohdaten fu¨r die FD-OCT ist ebenso durch die
Kombination aus Scanner und Framegrabber realisiert. Die Schnittstelle IScanner ist durch
ein Plugin fu¨r multifunktionale Datenerfassungskarten von National Instruments (nidaqScan-
nerPlugin) implementiert. Dem Scanner-Plugin wird eine Liste von Datenpunkten mit Werten
fu¨r analoge und digitale Ausga¨nge u¨bergeben (sendJob()). Die analogen und digitalen Aus-
gangssignale der Datenerfassungskarte dienen als Eingangssignale fu¨r angeschlossene Scanner-
module (z. B. Galvanometerscanspiegel) und als Triggersignale fu¨r einen Framegrabber. Nach
Starten des Scanner-Plugins aktualisiert die Datenerfassungskarte ihre Ausgangskana¨le mit den
entsprechenden Werte in der Liste in einer wa¨hlbaren Rate (setSampleRate()). Konkrete Im-
plementierungen der Schnittstelle ISpectrometer sind Plugins fu¨r Framegrabber vom Typ
PCIe-1433 der Firma National Instruments (nifg1433Plugin) und vom Typ Solios eV-CL der
Firma Matrox Imaging (matroxFgPlugin). An den Framegrabbern ko¨nnen u¨ber Camera Link
jeweils verschiedene Zeilenkameras bzw. Spektrometer angeschlossen werden. Ein Framegrabber
wird zuna¨chst fu¨r die Datenaufnahme vorbereitet (prepare()), indem unter anderem Parameter
wie Framegro¨ße oder Bittiefe und Eigenschaften wie eine externe Triggerung eingestellt werden.
Anschließend wird eine kontinuierliche Aufnahme gestartet (startGrabbing()). Jeder Erhalt
eines neuen Frames wird durch ein Signal mitgeteilt und das Frame dem OCT-Job bereitgestellt
(frameAcquired()).
Die Funktionalita¨t des OCT-Jobs zum Verarbeiten und Speichern der Daten ist auf verschiede-
ne Klassen aufgeteilt. Die Klasse OCTProcessData dient der Verarbeitung von Rohdaten zu
B-Scans (process()). Zur schnelleren Verarbeitung werden die spektralen Rohdaten als Frames
in einen Grafikprozessor u¨bertragen und dort alle A-Scans im entstehenden B-Scan parallel be-
rechnet. Die parallele Berechnung ist mit Hilfe der Rechenplattform CUDA der Firma NVIDIA
umgesetzt. In der Klasse OCTSaveData ist das Speichern von Rohdaten und B-Scans sowie das
Freigeben nicht mehr beno¨tigter Datenfelder umgesetzt (saveAndDelete()). Durch die Klasse
OCTScanPattern werden Scanmuster zur Probenrasterung erstellt, wie z. B. Linien- oder Vo-
lumenscans (generateLine(), generateVolume()). Objekte der Klassen OCTProcessData und
OCTSaveData werden separaten Threads u¨bergeben, um anfallende Daten effizient zu verarbei-
ten und zu speichern.
Der OCT-Job arbeitet auf zwei Warteschlangen (engl. working queues) und verwaltet die anfal-
lenden Daten nach dem FIFO-Prinzip (engl. first-in-first-out). Die beiden Warteschlangen sind
jeweils Objekte einer Template-Klasse WQueue. Die Klasse WQueue besitzt eine Liste fu¨r Ele-
mente beliebigen Datentyps und erlaubt bestimmte Operation auf dieser Liste, wie Hinzufu¨gen
oder Entfernen von Elementen (add(), remove()). In der einen Warteschlange werden erfasste
Rohdaten gesammelt. Die Instanz der Klasse OCTProcessData entnimmt dieser Warteschlange
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die Rohdaten zur Prozessierung. In der anderen Warteschlange werden nach der Verarbeitung
die prozessierten B-Scans zusammen mit den zugeho¨rigen Rohdaten als Paare gesammelt. Die
Instanz der Klasse OCTSaveData entnimmt der Warteschlange diese Paare, speichert die ent-
nommenen Daten persistent ab und gibt anschließend den nicht mehr genutzten Programm-
speicher wieder frei. Rohdaten und B-Scans sind durch die Template-Klassen RawFrame und
BScan realisiert. In diesen Klassen ko¨nnen Datenfelder beliebigen Typs angelegt, bearbeitet
und abgerufen werden.
4.2.2 Grundlegende Signalverarbeitung
Eine grundlegende Signalverarbeitungskette fu¨r die optische Koha¨renztomografie in der Fourier-


































Abbildung 4.3: Aktivita¨tsdiagramm einer grundlegenden Signalverarbeitungskette von spektralen Roh-
daten zu B-Scans. Der zentrale Verarbeitungsschritt ist die inverse Fouriertransformation, umgesetzt
durch die CUDA-Bibliothek cuFFT zur parallelen Berechnung von FFTs. Die meisten Verarbeitungs-
schritte ko¨nnen wa¨hrend der Programmlaufzeit vom Benutzer an- bzw. abgewa¨hlt werden, ausgedru¨ckt
durch die rautenfo¨rmigen Symbole.
Die Datenverarbeitung wird auf einem Grafikprozessor fu¨r ein gesamtes Rohdaten-Frame durch-
gefu¨hrt, indem alle A-Scans im B-Scan parallel verarbeitet werden. In dieser Arbeit werden zwei
verschiedene Grafikkarten von NVIDIA eingesetzt. Dies sind eine GeForce GTX 660 mit 960
Rechenkernen und eine GeForce GTX 670 mit 1344 Rechenkernen. Beide Grafikkarten verfu¨gen
u¨ber eine Speichergro¨ße von 2 GB.
Eingangsgro¨ßen fu¨r die Signalverarbeitung sind das neue Rohdaten-Frame sowie die fu¨r die
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einzelnen Verarbeitungsschritte notwendigen Parameter, welche zur Programmlaufzeit vom Be-
nutzer vera¨ndert werden ko¨nnen. Ausgangsgo¨ße der Signalverarbeitung ist ein B-Scan mit linear
oder logarithmisch skalierter Signalamplitude, welche in der Regel vor der Ausgabe in Grauwerte
umgerechnet wird. Grundsa¨tzlich kann der Benutzer wa¨hrend der Prozessierung der B-Scans die
meisten Verarbeitungsschritte ab- oder anwa¨hlen.
Im ersten Verarbeitungsschritt werden die Rohspektren in eine Matrix eines komplexen Daten-
typs cufftComplex u¨bertragen. Dieser Datentyp aus der NVIDIA-Bibliothek beschreibt komplexe
Zahlen und ist ein Tupel von Fließkommazahlen mit einfacher Genauigkeit (engl. floating-point,
single-precision) fu¨r Real- und Imagina¨rteil. Im Allgemeinen wird zu Beginn der Verarbeitung
lediglich der Realteil mit den Rohdaten gefu¨llt und der Imagina¨rteil mit null initialisiert. Eine
Ausnahme bildet der Inter-A-Phaseshift (vergleiche Abschnitt 4.2.3), bei welchem quasi-kom-
plexe Signale aufgenommen werden.
Weißabgleich: In diesem Verarbeitungsschritt werden die Rohdaten von der spektralen Form
der Lichtquelle befreit und die Kreuzkorrelationsterme freigestellt. Hierzu wird ein Referenzsi-
gnal beno¨tigt, welches bei einer lateral variierenden Probe beispielsweise durch Mittelung einer
Vielzahl oder aller Rohspektren im Frame erzeugt werden kann. Ebenso kann ein Referenzsi-
gnal fu¨r jeden A-Scan durch Tiefpassfilterung generiert werden. Generell kann ein Referenzsignal
auch durch Erfassung des Lichtes aus dem Referenzarm allein aufgenommen werden, indem z. B.
der Probenarm kurzzeitig blockiert wird. Dies ist insbesondere fu¨r Proben sinnvoll, bei welchen
benachbarte Rohspektren nicht oder nur wenig variieren. Beim Weißabgleich wird das Referenz-
signal als Hintergrund vom Interferenzsignal abgezogen und die spektrale Form der Lichtquelle
durch Division des resultierenden Signals mit dem Referenzsignal weitestgehend entfernt.
Unter der Annahme eines Spiegels als Probe kann das gemessene Interferenzsignal fu¨r jede Pro-
benposition als ID (k) = IR (k)+ IP (k)+2
√
IR (k) IP (k) cos (2kz) geschrieben werden (vgl. mit
Gleichung 2.3), wobei die Abku¨rzungen IR (k) und IP (k) die Signale aus Referenz- bzw. Proben-
arm bezeichnen. Wird weiterhin angenommen, dass im Referenz- und im Probenarm die Inten-
sita¨ten zwar unterschiedlich groß sein ko¨nnen, die spektrale Form allerdings gleich ist, kann das
Interferenzsignal durch ID (k) = S (k)
{





IR (k) = iR · S (k), IP (k) = iP · S (k) und iP = a · iR gelten sollen. Der Kreuzkorrelationsterm
la¨sst sich so durch cos (2kz) = (ID (k)− αIR (k)) / (2βIR (k)) freistellen. Dabei sind α := 1 + a
und β :=
√
a . Fu¨r die diskrete Berechnung gilt demnach swb [n] = (sD [n]− αsR [n]) / (2βsR [n])
mit n = 0, 1, . . . , N − 1.
k-Linearisierung: Die inverse Fouriertransformation verknu¨pft die Tiefenkoordinate z im
Ortsraum mit der Wellenzahl k im Frequenzraum, sodass das Interferenzspektrum fu¨r eine op-
timale Rekonstruktion des Tiefenprofils ohne verbreiterte Peaks im A-Scan a¨quidistant in der
Wellenzahl k vorliegen sollte. Spektrometerbasierte FD-OCT-Systeme messen Intensita¨ten als
diskrete Funktionen von Pixeln, welche a¨quidistant auf dem Zeilensensor der Spektrometerka-
mera liegen. In der Regel werden Gitterspektrometer eingesetzt, um das breitbandige Interfe-
renzsignal in seine spektralen Anteile zu zerlegen. Sofern nicht spezielle Optikdesigns verwendet
4.2 Softwaremodul fu¨r die optische Koha¨renztomografie in der Frequenzdoma¨ne 64
werden, welche die spektrale Dispersion des Spektrometers zum Beispiel durch ein zusa¨tzliches
Prisma im Aufbau hinsichtlich der Wellenzahl k linearisieren [Hu07b], besteht zwischen den Zei-
lensensorelementen und der Wellenla¨nge λ eine anna¨hernd lineare Zuordnung. Die gemessene
Intensita¨t ha¨ngt folglich ungefa¨hr linear von der Wellenla¨nge λ ab. FD-OCT-Systeme basierend
auf schnell durchstimmbaren Lasern messen das Interferenzsignal mit Hilfe eines Photodetek-
tors zu bestimmten Zeitpunkten im Durchstimmbereich der Lichtquelle. Das Durchstimmen der
Wellenla¨nge erfolgt im Allgemeinen nichtlinear in der Wellenzahl k. Eine Linearisierung der Si-
gnalaufnahme kann hardwareseitig mit Hilfe eines zusa¨tzlichen Interferometers als sogenannte
k-clock erfolgen (siehe z.B. [Cho05]).
Die innerhalb dieser Arbeit implementierte Methode zur k-Linearisierung u¨bertra¨gt die nicht-
linear in der Wellenzahl vorliegenden spektralen Daten durch Interpolation auf ein k-lineares
Gitter mit feinerer Skalierung. Der Bereich, welcher durch das k-lineare Gitter abgedeckt wird,
stimmt mit dem Bereich der nichtlinearen k-Achse u¨berein. Die Interpolation entspricht einer
Faltung der Interferenzsignale mit einem Interpolationskernel. Der auf dem k-linearen Gitter in-
terpolierte Wert wird durch Addition der gewichteten benachbarten Messpunkte ermittelt. Diese
Art der Achsenentzerrung von OCT-Daten wurde beispielsweise von Hillmann et al. [Hil09] oder
von Vergnole et al. [Ver10] verwendet und wird in der Literatur als interpolierte FFT (engl.
interpolated FFT ), Gridding-Methode oder als FFT fu¨r ungleich verteilte Daten (NFFT oder
NUFFT, von engl. non-equispaced oder non-uniform FFT ) bezeichnet.
Fu¨r jeden Gitterpunkt mu¨ssen sowohl die Stellen der benachbarten Messwerte als auch die
Gewichtungsfaktoren fu¨r die Messwerte nur einmal berechnet werden. Dies geschieht im Vorfeld
der eigentlichen Prozessierung der B-Scans. Der nichtlineare Zusammenhang kNL [n] = a3n
3 +
a2n
2 + a1n + a0, mit n = 0, 1, . . . , (N − 1), zwischen Wellenzahl k und Pixelindex n ist durch
eine vorherige Kalibrationsmessung bekannt (siehe Abschnitt 4.3.1). Fu¨r das k-lineare Gitter
gilt kL [m] = kNL [0] + m · (kNL [N − 1]− kNL [0]) / (M − 1), wobei m = 0, 1, . . . , (M − 1) und
M = R · N gelten und R den verwendeten Upsampling-Faktor bezeichnet. Ein Vergleich von
kNL [n] und kL [m] liefert zu den Gitterstellen kL [m] die jeweils gro¨ßten, gerade noch kleineren
Stellen in kNL [n]. Das Ergebnis ist ein Vektor E [m], in welchem an der Stelle m der Index n
eingetragen ist, fu¨r welchen kNL [n] ≤ kL [m] < kNL [n+ 1] gilt.
Die Gewichtungsfaktoren GA (m, j), mit denen benachbarte Messwerte zur Interpolation mul-
tipliziert werden, ergeben sich durch Einsetzen der Absta¨nde zwischen Gitterpunkt kL [m] und
Messpunkte kNL [j] in die verwendete Interpolationsfunktion. In dieser Arbeit wird eine Drei-
ecksfunktion zur Interpolation verwendet, sodass
GA (m, j) =

1
A (1− |t (m, j)|) fu¨r t (m, j) ≤ 1
0 sonst
. (4.1)
Dabei gibt A die
”
Ausdehnung“ des Kernels an, d.h. die Anzahl der zur Berechnung des inter-
polierten Wertes verwendeten Messpunkte im Spektrum zu einer Seite der Gitterposition. Die
Breite des Kernels wird folglich durch W = 2A bestimmt. Der Wert t in Formel 4.1 ist durch
t (m, j) = (kL [m]− kNL [n1 (m, j)]) / (kNL [n2 (m, j)]− kNL [n1 (m, j)]) gegeben, wobei n1 und
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n2 die Stellen der jeweils relevanten Datenpunkte des Rohspektrums sind. Sie berechnen sich
zu n1 (m, j) = E [m] − (A− 1) + j und n2 (m, j) = E [m] − (A− 1) + {(j +A) mod (W )}. Die
Operation (·) mod (·) gibt den Modulo an, d.h. den Rest einer ganzzahligen Division.
Praktisch sind die Gewichtungsfaktoren eine Folge von M Tupeln, welche jeweils W reelwerti-
ge Elemente besitzen (GA ∈ R(M ·W )). Die Gewichtungsfaktoren sind in der Reihenfolge GA =
{(g0,0, . . . , g0,W−1) , (g1,0, . . . , g1,W−1) , . . . , (gM−1,0, . . . , gM−1,W−1)} sortiert. Imm-ten Tupel ste-
hen folglich die W Gewichtungsfaktoren fu¨r die benachbarten Messpunkte der m-ten Gitterpo-
sition und gm,j = GA [m ·W + j] gibt den j-ten Gewichtungsfaktor fu¨r die m-te Gitterposition
an.
Die Randpunkte des interpolierten Interferenzsignals werden identisch mit dem Rohspektrum
gesetzt. Falls also E [m] = N − 1 ist, gilt gm,j = 1 fu¨r j = A − 1 und gm,j = 0 fu¨r j 6= A − 1.
Fu¨r die Fa¨lle, in denen n1 (m, j) < 0, n1 (m, j) ≥ N , n2 (m, j) < 0 oder n2 (m, j) ≥ N sind,
wird gm,j = 0 gesetzt und ein Za¨hler c fu¨r ”
ignorierte Nachbarn“ hochgeza¨hlt. Sollte fu¨r eine
Position m der Za¨hler c gro¨ßer null sein, werden die Gewichtungsfaktoren fu¨r diese Position
durch gm,j = (gm,j ·W ) / (W − c) korrigiert.
Wa¨hrend der Prozessierung der B-Scans werden die im Voraus ermittelten Vektoren E und
GA verwendet. Der interpolierte Wert sL an der m-ten Stelle des k-linearen Gitters wird durch





GA [m ·W + j] · sNL [E [m]− (A− 1) + j] . (4.2)
Die oben beschriebene Berechnung entspricht einer Matrixmultiplikation sL = GA · sNL, wobei
sL ∈ RM bzw. sL ∈ CM die interpolierten Spektren, sNL ∈ RN bzw. sNL ∈ CN die Rohspektren
und GA ∈ RMxN die Gewichtungsfaktoren sind. In der Matrix GA sind in der Regel nur wenige
Eintra¨ge ungleich null. Beispielsweise sind fu¨r eine Ausdehnung A = 1 des Interpolationskernels
in jeder Zeile nur maximal zwei Eintra¨ge ungleich null.
Die oben beschriebene Interpolationsmethode ist in Abbildung 4.4 veranschaulicht. Zu bemer-
ken ist, dass die Dreiecksfunktion zwischen den nichtlinear in k aufgenommenen Datenpunkten
aufgespannt wird und ihre Breite daher u¨ber das Signal hinweg nicht konstant ist.
Die Interpolationsmethode ist bei Verwendung einer Dreiecksfunktion mit Ausdehnung A = 1
a¨quivalent zu einer Linear Spline Interpolation, wie sie z. B. durch Zhang et al. in [Zha12]
beschrieben wird. Der Einsatz anderer Funktionen, wie einer Kaiser-Bessel-Funktion, ermo¨glicht
die Berechnung von B-Scans hoher Bildqualita¨t bei gleichzeitig geringerem Rechenaufwand, da
ein kleinerer Upsampling-Faktor zwischen eins und zwei verwendet werden kann [Ver10, Ver12].
Dispersionsausgleich: Ein im System vorhandenes Dispersionsungleichgewicht wird nume-
risch ausgeglichen, indem das Interferenzsignal mit einer Phasenfunktion φ [m] multipliziert wird,
welche die Information u¨ber die frequenzabha¨ngige nichtlineare Phase des Systems tra¨gt. Bei ei-
ner hinsichtlich Dispersion unvera¨nderlichen Probe kann die Phasenfunktion zum Beispiel durch
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Abbildung 4.4: Veranschaulichung der k-Linearisierung spektraler Daten durch Faltung mit einer Drei-
ecksfunktion mit Ausdehnung A = 1. Die dunkelblauen Punkte kennzeichnen die urspru¨nglichen Mess-
daten, welche nichtlinear in k aufgenommen wurden. Die Addition der Werte der Schnittpunkte der
Dreicksfunktionen mit dem k-linearen Gitter ergibt den jeweiligen interpolierten Datenwert (blaue Qua-
drate).
eine vorherige Kalibrationsmessung bestimmt werden. Eine solche Kalibrationsmessung wird
in Abschnitt 4.3.2 erla¨utert. Generell ko¨nnte die aktuell fu¨r die Dispersionskorrektur beno¨tigte
Phasenfunktion φ [m] u¨ber einen Optimierungsalgorithmus dynamisch angepasst werden. Dies ist
insbesondere bei Proben sinnvoll, deren Dispersion zeit- oder ortsvera¨nderlich ist. Dazu kann die
nichtlineare Phase eines scharfen Probenreflexes mittels Hilberttransformation aus dem Interfe-
renzsignal extrahiert und die relevanten Koeffizienten einer an diesen Phasenverlauf gefitteten
polynomialen Funktion variiert werden, sodass eine Metrik an den Reflex optimiert wird [Woj04].
Fensterung: Die Multiplikation s′ [m] = s [m] · w [m] mit einer Fensterfunktion w [m] pra¨gt
dem Interferenzsignal s [m] eine geeignete virtuelle spektrale Form auf, wodurch die Amplituden-
peaks in ihrer Form nach der inversen Fouriertransformation gu¨nstig beeinflusst werden sollen.
Gu¨nstig bedeutet, dass einerseits die Peaks mo¨glichst scharf werden, um verschiedene Probenre-
flexe gut voneinander trennen zu ko¨nnen, und dass andererseits Nebenmaxima mo¨glichst stark
reduziert werden, um Artefakte im OCT-Bild zu vermindern. Nebenmaxima treten vor allem auf,
wenn scharfe Kanten oder unstetige U¨berga¨nge im Signal vorhanden sind. Daher werden vor-
nehmlich Fensterfunktionen verwendet, welche zu den Ra¨ndern des Interfernzsignals mo¨glichst
glatt zu null werden. In der Benutzeroberfla¨che des OCT-Jobs sind verschiedene Funktionen fu¨r
den Benutzer wa¨hlbar, wie beispielsweise
 Hanning-Fenster: w [m] = 0,5− 0,5 · cos [2pim/ (M − 1)],
 Hamming-Fenster: w [m] = 0,54− 0,46 · cos [2pim/ (M − 1)] oder
 Blackman-Fenster w [m] = 0,42− 0,5 · cos [2pim/ (M − 1)] + 0,08 · cos [4pim/ (M − 1)].
Hierbei bezeichnet M jeweils die Fensterbreite und es gilt m = 0, . . . ,M −1. Die Fenster ko¨nnen
durch Benutzereingabe zudem in ihrer Breite und ihrer zentralen Lage variiert werden.
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Inverse Fouriertransformation: Die inverse Fouriertransformation ist der grundlegende
Verarbeitungsschritt, um in der FD-OCT aus einem Interferenzsignal einen tiefenaufgelo¨sten
A-Scan zu berechnen. Innerhalb dieser Arbeit wird dafu¨r die CUDA-Bibliothek cuFFT verwen-
det, welche die schnelle Fouriertransformation (FFT, von engl. fast Fourier transform) parallel
fu¨r ein gesamtes Daten-Frame auf der Grafikkarte implementiert. Die FFT dient der effizien-
ten Berechnung der diskreten Fouriertransformation komplexwertiger Daten. Die Ausgabe der
cuFFT sind komplexwertige Fourierspektren X [m] = F−1 {s [m]}.
FFT-Verschiebung und Ausschnitt: Die Signale im Frame sind nach der cuFFT so ange-
ordnet, dass sie zwar symmetrisch um die mittlere Position m = M/2 sind, aber die eigentliche
Nullposition (DC-Komponente) jeweils an der Stelle m = 0 liegt. Die erste Signalha¨lfte ent-
spricht also jeweils dem positiven Ortsraum (Tiefenachse positiv) und die zweite Signalha¨lfte
dem negativen Ortsraum (Tiefenachse negativ). Durch den Schritt der FFT-Verschiebung wird
die DC-Komponente in die Signalmitte verschoben. Damit liegen der negative Ortsraum in der
ersten Signalha¨lfte und der positive Ortsraum in der zweiten Signalha¨lfte und beide Signalha¨lften
sind symmetrisch um die DC-Komponente.
Bei der k-Linearierung findet in der Regel ein Upsampling zur feineren Abtastung des Signals
statt. Der relevante Bereich eines A-Scans ist allerdings auf N Datenpunkte um die DC-Kompo-
nente herum begrenzt, wobei N gleich der Anzahl der Stellen im aufgenommenen Rohspektrum
ist. Die Signale werden daher an den Seiten beschnitten, sodass ein N -stelliger Bereich um die
DC-Komponente herum bestehen bleibt.
Entfernung von Fixed Pattern Noise: Mit Fixed Pattern Noise sind sto¨rende laterale
Linien entlang der Scanrichtung im B-Scan gemeint. Im Allgemeinen ko¨nnen solche Artefakte
vermieden werden, wenn beim Weißabgleich im ersten Verarbeitungsschritt das Hintergrund-
signal durch eine Mittelung u¨ber viele Rohspektren im Frame berechnet wird. Dennoch kann
ein gemitteltes Spektrum zu Linienartefakten fu¨hren, wenn vereinzelt starke Reflexionen an be-
stimmten Punkten in der Probe auftreten. Dies fu¨hrt zu einigen wenigen Interferenzspektren mit
großer Modulationsamplitude in den Rohdaten. Bei Mittelung bleiben diese Modulationen, wenn
auch nur schwach, erhalten und u¨bertragen sich bei Subtraktion und Division auf die restlichen
Interferenzspektren im Frame. Dies a¨ußert sich als laterale Streifen im prozessierten B-Scan.
Im OCT-Job sind zwei Algorithmen umgesetzt, mit denen Fixed Pattern Noise entfernt werden
kann. Zu bemerken ist, dass die nachfolgend beschriebenen Algorithmen auf den komplexwerti-
gen Daten, also vor der Berechnung der Magnitude, stattfinden.
Ein Algorithmus ist nach den Beschreibungen von Moon et al. [Moo10] implementiert. Die Au-
toren nennen die Methode minimum-variance mean-line subtraction. Der Algorithmus entfernt
sto¨rende laterale Streifen im B-Scan, indem ein besonderer Referenz-A-Scan aus dem B-Scan be-
rechnet und dieser anschließend von jedem A-Scan im B-Scan subtrahiert wird. Zur Berechnung
des Referenz-A-Scans wird der B-Scan in mehrere Segmente in lateraler Richtung aufgeteilt.
Innerhalb der Segmente wird fu¨r jede axiale Position die komplexe Varianz der Datenpunkte in
lateraler Richtung berechnet. Anschließend werden in den Referenz-A-Scan die Mittelwerte fu¨r
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Real- und Imagina¨rteil des Segments mit minimaler komplexer Varianz eingetragen.
Ein weiterer Algorithmus ist nach den Beschreibungen von Watanabe [Wat12] implementiert.
Der Autor nennt die Methode partial median subtraction. Auch in diesem Algorithmus wird ein
besonderer Referenz-A-Scan aus dem B-Scan ermittelt und dieser anschließend von allen A-Scans
im B-Scan abgezogen. Zur Berechnung des Referenz-A-Scans werden zuna¨chst an jeder axialen
Position im B-Scan Mittelwerte fu¨r Real- und Imagina¨rteil in lateraler Richtung berechnet.
Anschließend wird die komplexe Standardabweichung in lateraler Richtung berechnet. Sollte
die Standardabweichung gro¨ßer oder gleich einem wa¨hlbaren Schwellwert sein, was mit hoch
reflektiven Punkten in der Probe korrespondiert, werden fu¨r diese axiale Position Mediane fu¨r
Real- und Imagina¨rteil in lateraler Richtung berechnet und die Mittelwerte durch die Mediane
ersetzt.
Magnitude: Aus den komplexwertigen Signalen X [n] werden reellwertige Signale u¨ber das
Betragsquadrat S [n] = |X [n]|2 = X [n] ·X∗ [n] berechnet, wobei n = 0, 1, . . . , N−1. Die Signale
liegen nun nicht mehr als komplexer Datentyp (cufftComplex ) vor, sondern als Fließkommazahlen
einfacher Genauigkeit (float).
Dekonvolution: Nach der inversen Fouriertransformation zeigen die A-Scans u¨blicherweise
einen Signalabfall mit zunehmender Tiefe. Neben einem hardwareseitig bedingten Empfind-
lichkeitsabfall tritt ein Signalabfall auf, welcher softwareseitig durch die Faltungsoperation bei
der k-Linearisierung des Interferenzsingals hervorgerufen wird. Das Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis
bleibt hiervon unvera¨ndert. Durch eine Entfaltung des Signals wird der rechenbedingte Signal-
abfall beseitigt. Dazu werden die A-Scans durch eine Funktion dividiert, welche durch inverse
Fouriertransformation der zur Faltung verwendeten Interpolationsfunktion berechnet wird. Da
die Daten nichtlinear in k aufgenommen wurden, variiert die Breite der Interpolationsfunktion.
Zur Ermittlung der Entfaltungsfunktion wird daher die Annahme getroffen, dass die Interfe-
renzsignale mit einer Interpolationsfunktion konstanter mittlerer Breite gefaltet wurden. Die
Korrekturwerte ko¨nnen, wie die Gewichtungsfaktoren und benachbarten Punkte zur Interpola-
tion auch, vor der eigentlichen Prozessierung der B-Scans berechnet werden.
Die oben beschriebene Interpolationsmethode nutzt eine Dreiecksfunktion zur Faltung, sodass















korrigiert werden ko¨nnen. Hierbei sindR der verwendete Upsampling-Faktor,Msp die verwendete
Breite des Interpolationskernels, M = R ·N die Anzahl der Stellen im A-Scan nach Upsampling
und N die Anzahl der Stellen in den aufgenommenen Rohspektren. Die Variable n′ la¨uft hier
ganzzahlig und symmetrisch um die Nullposition (DC-Komponente), sodass n′ = n − N/2 fu¨r
n = 0, 1, . . . , N − 1 gilt.
Die Dekonvolution wird erst nach der Berechnung der Magnitude durchgefu¨hrt (siehe Abbildung
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4.3), weil an dieser Stelle in der Verarbeitungskette der Rechenaufwand geringer ist. Nach der
Berechnung der Magnitude liegen die Daten im A-Scan nicht mehr als komplexer Datentyp
vor, sondern als einfache Fließkommazahlen. Die Magnitudenwerte mu¨ssen mit den quadrierten
Werten aus c [n′] multipliziert werden.
Logarithmische Skalierung und dB-Korrektur: Durch eine logarithmische Skalierung
wird der Dynamikbereich der A-Scans komprimiert. Dies dient der Anpassung der Bildausgabe
des OCT-Systems an den menschlichen Visualisierungsbereich von etwa 40 − 60 dB [Ali10]. Im
Rahmen dieser Arbeit wird dafu¨r die Vorschrift





verwendet. Die Verwendung des Betragsquadrats und des Vorfaktors 10 ist a¨quivalent zur Ver-
wendung des Betrags und eines Vorfaktors 20, sodass die Werte von XdB [n] die Amplitude des
A-Scans ausdru¨cken. Mittels einer dB-Korrektur XdB [n] = XdB [n] + Xcorr wird den Ampli-
tudenwerten XdB [n] ein wa¨hlbarer Wert Xcorr addiert, um die Lage der Amplitude auf der
logarithmischen Achse zu verschieben.
Grauwert-Konversion: Dieser letzte Verarbeitungsschritt bildet den gewu¨nschten Bereich






XdB,max −XdB,min . (4.5)
Innerhalb dieser Arbeit wird fu¨r die Darstellung eine Bittiefe von 12 Bit verwendet, da die
Datenaufnahme mit einer Bittiefe von 12 Bit erfolgt. Die minimal und maximal darzustellenden
Werte XdB,min (entspricht 0, schwarz) und XdB,max (entspricht 4095, weiß) der Amplitudenskala
ko¨nnen durch den Benutzer eingestellt werden.
4.2.3 Messbereichserweiterung basierend auf Phasenverschiebung
Im Folgenden werden die notwendigen Verarbeitungsschritte zur Prozessierung von Rohdaten
beschrieben, welche durch Phasenvariation mit der Inter-A-Phaseshift-Methode und mit der
BM-Mode-Scan-Methode generiert wurden.
Inter-A-Phaseshift: Bei der alternierenden Phaseshift-Methode werden fu¨r jede laterale Posi-
tion zwei Spektren kurz hintereinander oder gleichzeitig erfasst. Damit werden bei dieser Metho-
de doppelt so viele Spektren aufgenommen wie bei einem konventionellen B-Scan. Die Rohdaten
im Frame sind dabei so geordnet, dass immer das jeweils zweite Spektrum gegenu¨ber seinem
Vorga¨nger um pi/2 verschoben ist. Somit geho¨ren immer zwei benachbarte Spektren sj [m] und
sj,pi/2 [m] zu einer lateralen Position j, von denen das erste Spektrum als Realteil und das zweite
Spektrum als Imagina¨rteil einer quasi komplexen Datenaufnahme sj,+ [m] = sj [m]+ i ·sj,pi/2 [m]
an dieser Position interpretiert werden.
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Grundsa¨tzlich finden beim Inter-A-Phaseshift die gleichen Verarbeitungsschritte wie bei der
Prozessierung eines konventionellen B-Scans statt (siehe Abbildung 4.3). Verschieden ist der
erste Verarbeitungsschritt, bei welchem die Matrix des komplexen Datentyps cufftComplex ge-
fu¨llt wird. Wa¨hrend beim konventionellen B-Scan die Rohdaten lediglich in den Realteil kopiert
werden und der Imagina¨rteil mit null initialisiert wird, werden bei der alternierenden Phases-
hift-Methode sowohl Real- als auch Imagina¨rteil mit den Rohdaten gefu¨llt.
In einer einfachen Implementierung werden im Vergleich zur konventionellen Prozessierung keine
zusa¨tzlichen Verarbeitungsschritte beno¨tigt. Weil direkt mit quasi komplexwertigen Aufnahmen
sj,+ [m] gerechnet wird, ist das Ergebnis ein B-Scan, bei welchem Spiegelterme unterdru¨ckt sind
bzw. eine reduzierte Amplitude besitzen.
Daru¨ber hinaus kann eine erweiterte Methode verwendet werden, welche zusa¨tzlich zur Unter-
dru¨ckung der Spiegelartefakte auch DC- und AC-Terme entfernt. Die Implementierung dieser
Methode orientiert sich an den Beschreibungen von Leitgeb et al. [Lei03b] und Go¨tzinger et
al. [Go¨t05]. Analog zu den Interferenzsignalen sj,+ [m] der einfachen Implementierung werden
zusa¨tzlich die komplex konjugierten Signale sj,− [m] = s∗j,+ [m] = sj [m] − i · sj,pi/2 [m] prozes-
siert. Nach dem Verarbeitungsschritt der Berechnung der Magnitude im Anschluss an die inverse
Fouriertransformation wird ein Verarbeitungsschritt eingeschoben, in welchem ein Differenzsi-
gnal ∆Sj [m] = Sj,+ [m] − Sj,− [m] berechnet wird. Durch die Differenz heben sich DC- und
AC-Artefakte in Sj,+ und Sj,− auf. Dies ist darin begru¨ndet, dass durch die Phasenverschiebung
zwischen den Spektrenaufnahmen nur die Kreuzkorrelationsterme beeinflusst werden und die
DC- und AC-Terme unvera¨ndert bleiben. Bei der Berechnung der Differenz entstehen in ∆Sj an
den Positionen, an welchen in Sj,+ Spiegelterme liegen, negative Signalamplituden. Hier besitzt
Sj,− seine tatsa¨chlichen Signalterme. Negative Signalamplituden im Differenzsignal ∆Sj werden
im Anschluss durch einen positiven Wert nahe null ersetzt. Dies entspricht ungefa¨hr der Multipli-
kation des Differenzsignals mit einer Heavisde Stufenfunktion: ∆S+j [m] = Θ (∆Sj [m]) ·∆Sj [m].
Es werden positive Signalamplituden beno¨tigt, da der spa¨ter folgende Verarbeitungsschritt zur
logarithmischen Skalierung nur fu¨r Werte gro¨ßer null definiert ist.
BM-Mode-Scan: Die Methode des BM-Mode-Scans hat zum Ziel, aus reellwertig aufgenom-
menen Interferenzspektren komplexwertige analytische Repra¨sentationen dieser Signale zu re-
konstruieren. Im OCT-Job wird dies durch Fourierfilterung in lateraler Richtung, d. h. in Scan-
richtung, realisiert. Die implementierten Schritte zur Rekonstruktion der analytischen Repra¨sen-
tation sind in Abbildung 4.5 anhand eines Aktivita¨tsdiagramms dargestellt. Voraussetzung fu¨r
die hier beschriebene Art der Rekonstruktion ist, dass wa¨hrend der lateralen Rasterung der Pro-
be ein zusa¨tzlicher, kontinuierlicher Phasenversatz aufgepra¨gt wird, z. B. durch kontinuierliche
La¨ngenvariation des Referenzarms. Vorteilhaft ist, wenn der Phasengradient mo¨glichst konstant
ist. Der Rekonstruktionsalgorithmus ist allerdings in der Lage, eine gewisse Nichtlinearita¨t im
Anstieg der Phase zu tolerieren. Eine Nichtlinearita¨t kann beispielsweise durch Hysterese des
Piezoaktors bei der La¨ngenmodulation des Referenzarmes hervorgerufen werden.
Die Fourierfilterung ist in der Signalverarbeitungskette nach der k-Linearisierung eingeordnet.













Abbildung 4.5: Aktivita¨tsdiagramm zur Messbereichserweiterung mittels BM-Mode-Scan. Durch Fou-
rierfilterung wird eine komplexwertige analytische Repra¨sentation des Interferenzspektrums rekonstruiert.
Der Verarbeitungsschritt findet nach der k-Linearisierung und vor der numerischen Dispersionskompen-
sation statt.
In diesem Moment befinden sich die spektralen Daten in den Spalten einer Matrix des komple-
xen Datentyps cufftComplex. Allerdings sind von den Matrixwerten nur die Realteile mit den
spektralen Daten gefu¨llt. Die Imagina¨rteile sind null gesetzt. Damit wu¨rde eine inverse Fou-
riertransformation entlang der spektralen Achse doppeldeutige A-Scans mit Spiegelartefakten
liefern.
Vor der eigentlichen Fourierfilterung muss die Datenmatrix transponiert werden, da zur Berech-
nung der cuFFT die zu transformierenden Daten spaltenweise erwartet werden. Auf diese Weise
kann die parallele Fouriertransformation entlang der Ortskoordinate x der Scannerbewegung,
respektive entlang der Zeitkoordinate t der Spektrumaufnahme, durchgefu¨hrt werden. Aufgrund
des kontinuierlichen Phasenversatzes wa¨hrend der Aufnahme besitzen die Spektren im Orts-
bzw. Zeitfrequenzraum neben einem DC-Term zwei weitere Peaks, welche achsensymmetrisch
zur Nullposition verschoben sind. Die Peaks liegen idealerweise in der Mitte des rechten bzw.
linken Halbraumes. Einer dieser Peaks wird mit Hilfe einer Fensterfunktion selektiert, deren
Typ, Breite und Lage einstellbar sind. Das Fenstern im Orts- bzw. Zeitfrequenzraum und das
anschließende Ru¨cktransformieren mittels inverser cuFFT fu¨hren zu komplexen Matrixwerten,
von denen nun auch die Imagina¨rteile relevante Daten tragen. Bevor die Signalverarbeitungs-
kette fortgefu¨hrt werden kann, muss die Datenmatrix erneut transponiert werden, damit die
Interferenzspektren in ihrer urspru¨nglichen Sortierung vorliegen. Die komplexwertigen Interfe-
renzspektren transformieren nun unter inverser Fouriertransformation in spektraler Richtung
eindeutig, d. h. sie liefern A-Scans mit unterdru¨ckten Spiegelartefakten.
4.2.4 Messbereichserweiterung basierend auf Dispersionsungleichgewicht
Mit Hilfe des Dispersion Encoded Full Range (DEFR) Algorithmus kann der Messbereich der
OCT durch Ausnutzen eines Dispersionsungleichgewichts erweitert werden. In der vorliegenden
Arbeit wird eine Variante verwendet, die in der Literatur als fast DEFR bezeichnet wird [Hof10,
Wan12].
In Abbildung 4.6 ist ein Aktivita¨tsdiagramm zur Implementierung des fast DEFR-Algorithmus


































Abbildung 4.6: Aktivita¨tsdiagramm zur Messbereichserweiterung mittels DEFR-Algorithmus. Durch
iterative Entfernung von Spiegelpeaks wird ein artefaktbereinigter B-Scan berechnet. Der Algorithmus
folgt den Beschreibungen von Hofer et al. [Hof10] und Wang et al. [Wan12]. Der DEFR wird nach dem
Verarbeitungsschritt der Fensterung durchgefu¨hrt.
gezeigt. Eingangsgro¨ße sind die Interferenzsignale nach dem Verarbeitungsschritt der Fenste-
rung. Das Datenfeld wird hier mit r bezeichnet, weil die Signale in der Iterationsschleife des
DEFR als Rest oder residuelle Signale u¨brig bleiben. Wichtig ist, dass auf den eingehenden
Interferenzsignalen noch keine numerische Dispersionskompensation stattgefunden hat, da dies
im ersten Schritt der Iterationsschleife geschieht. Weiterhin kennt der Algorithmus zwei Phasen-
funktionen φ und φ∗, die Anzahl N der durchzufu¨hrenden Iterationen und einen Schwellwert γ,
welcher fu¨r eine simultane Detektion vieler Strukturterme (Multi-Peak-Detection) beno¨tigt wird.
Die Funktion φ ist identisch mit der in Abschnitt 4.2.2 fu¨r die numersiche Dispersionskorrektur
eingesetzte Phasenfunktion und wird in einer separaten Kalibrationsmessung ermittelt (siehe
Abschnitt 4.3.2). Die Funktion φ∗ ist komplex konjugiert zu φ.
Vor dem Beginn der Iterationsschleife werden eine Schleifenbedingung doLoop auf wahr gesetzt
sowie ein Iterationsza¨hler i und das Ausgabefeld out des Algorithmus mit null initialisiert.
Solange die Schleifenbedingung doLoop wahr ist, werden die nachfolgenden Schritte wiederholt.
Die Interferenzsignale in r werden mit der dispersiven Phase φ multipliziert und anschließend
invers fouriertransformiert (c = FFT−1 {r · φ}). Die numerische Dispersionskompensation in
positiver Richtung hat zur Folge, dass die Strukturpeaks scharf und die Spiegelpeaks verbreitert
sind.
Falls der Iterationsza¨hler i kleiner ist als die gewa¨hlte maximale Anzahl N an Iterationen,
wird der Iterationsza¨hler um eins erho¨ht und anschließend eine Multi-Peak-Detection (MPD)
durchgefu¨hrt. Beim Schritt der MPD werden in den A-Scans jeweils der Peak mit maximaler
Amplitude Amax ermittelt und anschließend diejenigen Peaks gesucht, fu¨r deren Amplitude
A ≥ γ · Amax gilt. Die Signalkomponenten der gefundenen Peaks werden in ein Datenfeld p
eingetragen und dieses Datenfeld zum Ausgabefeld out addiert. Vom Datenfeld r, d. h. von den
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residualen Signalen, wird die Frequenzbereichsrepra¨sentation der detektierten Signalpeaks und
der zugeho¨rigen Spiegelpeaks subtrahiert (r = r−2·< {c′}). Hierfu¨r wird das Datenfeld p mit den
gefundenen Peaks zuna¨chst fouriertransformiert und anschließend mit der komplex konjugierten
Phase φ∗ multipliziert (c′ = FFT {p} · φ∗). Die Phasenmultiplikation macht die numerische
Dispersionskompensation ru¨ckga¨ngig. Von den entstehenden dispersionsbehafteten Signalen wird
nur der Realteil beru¨cksichtigt, wodurch die zu den Signalpeaks korrespondierenden Spiegelterme
erzeugt werden. Der Faktor 2 wird multipliziert, um die Signalenergie zu erhalten. Im Anschluss
beginnt die Iterationsschleife von Neuem.
Falls der Iterationsza¨hler i die maximale Anzahl N an Iterationen erreicht hat, wird die Schlei-
fenbedingung doLoop auf falsch gesetzt. Vor der Ausgabe des Feldes out, welches die Signalkom-
ponenten der detektierten Peaks entha¨lt, wird die dispersionskorrigierte Ortsraumrepra¨sentation
c des residuellen Datenfeldes r addiert (out=out + c). Durch die Addition bleiben niedrige Si-
gnalkomponenten und der Rauschteppich im B-Scan erhalten. Da nach Durchlaufen des fast
DEFR-Algorithmus die Signale bereits im Ortsraum vorliegen, wird in der Verarbeitungskette
der anschließende Schritt zur Berechnung der inversen Fouriertransformation u¨bergangen.
4.3 Kalibrationsmethoden fu¨r die optische Koha¨renztomografie
In den beiden nachfolgenden Abschnitten werden Kalibrationsroutinen beschrieben, welche Pha-
senfunktionen zur Verwendung bei der k-Linearisierung (Abschnitt 4.3.1) und bei der numeri-
schen Dispersionskompensation (Abschnitt 4.3.2) ermitteln.
4.3.1 Phasenfunktion fu¨r die k-Linearisierung
Vor dem Verarbeitungsschritt der inversen Fouriertransformation muss das Interferenzsignal
in der Regel entlang der spektralen Achse verzerrt werden, sodass es anschließend linear in der
Wellenzahl vorliegt. Fu¨r den in Abschnitt 4.2 beschriebenen Gridding-Interpolationsalgorithmus
wird eine Phasenfunktion k [n] beno¨tigt, welche die Zuordnung Wellenzahl k gegen Pixelindex
n beschreibt. Abbildung 4.7 beschreibt anhand eines Aktivita¨tsdiagramms das zur Bestimmung
der Phasenfunktion k [n] eingesetzte Verfahren.
Im ersten Schritt werden fu¨r zwei unterschiedlich lang eingestellte Referenzarme A-Scans berech-
net, wobei streng genommen fu¨r die Bezeichnung A-Scan noch die Berechnung der Magnitude
fehlt. Fu¨r die Kalibrationsmessung wird idealerweise ein einzelner Reflektor, z. B. ein Spiegel,
als Probe verwendet. Zur Berechnung der A-Scans werden jeweils ein Interferenzsignal s0,i [n],
ein Referenzarmsignal sra,i [n], ein Probenarmsignal spa,i [n] und ein Dunkelsignal sd,i [n] aufge-
nommen, wobei fu¨r das Dunkelsignal sowohl der Referenzarm als auch der Probenarm blockiert
werden. Die Verarbeitung eines A-Scans beinhaltet einen Weißabgleich mit der Berechnungs-
vorschrift si [n] = (s0,i [n]− (〈s0,i [n] , sb,i [n]〉 / 〈sb,i [n] , sb,i [n]〉) · sb,i [n]) /sb,i [n], wobei der Ope-
rator 〈·, ·〉 das innere Produkt und sb,i [n] = sra,i [n] + spa,i [n] − sd,i [n] ein Hintergrundsignal
bezeichnen. Nach dem Weißabgleich findet eine Fensterung durch Multiplikation mit einer Funk-
tion w [n] statt und abschließend wird die inverse Fouriertransformation ausgefu¨hrt.
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Abbildung 4.7: Aktivita¨tsdiagramm zur Ermittlung einer Phasenfunktion k [n], welche fu¨r die k-
Linearisierung in der Rekonstruktion eines A-Scans beno¨tigt wird. Fu¨r zwei unterschiedlich eingestell-
te Referenzarmla¨ngen werden mittels Fourierfilterung zwei Phasenfunktionen ϕ1 und ϕ2 bestimmt. Die
Differenz dieser beiden Funktionen entfernt Phasenterme, welche auf ein Dispersionsungleichgewicht in
den Interferometerarmen zuru¨ckzufu¨hren sind. Optional kann aus einem Polynom-Fit an die erhaltene
Phasenfunktion k [n] eine sogenannte Dechirpfunktion d [m] erzeugt werden.
In den beiden komplexwertigen A-Scans im Ortsraum wird anschließend jeweils mit Hilfe ei-
ner Fensterfunktion f [n] der Bereich um die Position des A-Scan-Peaks herum selektiert. An-
schließend werden die gefilterten A-Scans durch Fouriertransformation in den Frequenzraum
ru¨cktransformiert. Das Argument arg (sa,i [n]) liefert eine gefaltete Phasenfunktion, aus welcher
durch anschließende Phasenentfaltung (engl. phase unwrapping) 2pi-Phasenspru¨nge entfernt wer-
den.
Die beiden ermittelten Phasenfunktionen ϕ1 [n] und ϕ2 [n] setzen sich jeweils aus zwei Termen
zusammen. Ein Term beschreibt die im Allgemeinen nichtlineare Abha¨ngigkeit der Wellenzahl
vom Pixelindex und der zweite Term beru¨cksichtigt den Einfluss eines eventuell vorhanden Dis-
persionsungleichgewichts zwischen Referenz- und Probenarm. Die Phasenfunktionen lassen sich
damit schreiben als ϕ1 [n] = 2 ·k [n] ·z1 +ϕd,1 [n] und ϕ2 [n] = 2 ·k [n] ·z2 +ϕd,2 [n], wobei z1 bzw.
z2 die jeweils eingestellte Referenzarmla¨nge angeben und ϕd,1 bzw. ϕd,2 ein Dispersionsungleich-
gewicht beschreiben. Der Faktor 2 beru¨cksichtigt den Hin- und Ru¨ckweg im Referenzarm. Wird
zur Ermittlung der Phasenfunktionen lediglich die Referenzarmla¨nge vera¨ndert, a¨ndert sich das
Dispersionsungleichgewicht zwischen Referenz- und Probenarm zwischen den Messungen nicht
und es gilt ϕd,1 = ϕd,2. Damit kann die Phasenfunktion fu¨r den nichtlinearen Zusammenhang
von Wellenzahl k zu Pixelindex n berechnet werden als k [n] = (ϕ2 [n]− ϕ1 [n]) / (2 · (z2 − z1)).
Dem in Abschnitt 4.2 beschriebenen OCT-Job werden fu¨r den Gridding-Algorithmus vier Koeffi-
zienten a0 bis a3 u¨bergeben, welche durch ein Polynom-Fit dritten Grades an die Phasenfunktion
k [n] ermittelt werden.
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Das im nachfolgenden Abschnitt 4.3.2 beschriebene Verfahren zur Bestimmung einer Phasen-
funktion fu¨r eine numerische Dispersionskompensation verwendet eine Dechirp-Kennlinie zur
k-Linearisierung. Aus diesem Grund kann optional aus der ermittelten Phasenfunktion k [n]
eine Dechirpfunktion d [m] berechnet werden, welche je nach Upsampling-Faktor R eine An-
zahl von M = R · N Stellen besitzt. Dabei bezeichnet N die Anzahl der detektierten Stel-
len im Spektrum (z. B. Pixel des Zeilensensors im Spektrometer). Die k-Linearisierung mittels
Dechirpfunktion ist eine konventionell verwendete Methode in der Abteilung Industrielle und
Biomedizinsche Optik im Laser Zentrum Hannover e.V. Die Methode ist a¨quivalent zur Grid-
ding-Interpolationsmethode bei Verwendung einer Dreiecksfunktion als Kernel. Zur Berechnung
der Dechirpfunktion findet als Zwischenschritt ein Polynom-Fit zwischen zwei wa¨hlbaren Gren-
zen b1 und b2 an k [n] statt, um insbesondere auch an den Ra¨ndern der Phasenfunktion einen
glatten Verlauf zu erhalten. Die Dechirpfunktion wird durch lineare Interpolation ermittelt. Hier-
fu¨r wird zuna¨chst eine Gerade g [m] erzeugt, welche den Anfangspunkt kfit [0] und den Endpunkt
kfit [N − 1] der gefitteten Phasenfuntion kfit [n] verbindet und auf M Datenpunkten definiert
ist. Die Gerade g [m] sollte dem Abtasttheorem folgend mindestens die doppelte Anzahl an
Datenpunkten wie ein aufgenommenes Rohspektrum enthalten, damit das Spektrum bei der
k-Linearisierung vollsta¨ndig erhalten bleibt. Als na¨chstes wird fu¨r jeden Datenpunkt (m, g [m])
mit m ∈ [1,M − 2] der kleinste Pixelwert n gesucht, fu¨r den kfit [n] ≥ g [m] gilt. In der Funktion
d [m] wird dann an der Stelle m der Wert d = (n− 1) + g[m]−kfit[n−1]kfit[n]−kfit[n−1] eingetragen. An den
Stellen m = 0 und m = M − 1 werden die Werte d [0] = 0 und d [M − 1] = N − 1 eingetragen.
4.3.2 Phasenfunktion fu¨r die numerische Dispersionskompensation
Zur Bestimmung der dispersiven Phase des Systems wird eine Fourierfilterung zur Rekonstruk-
tion einer komplexwertigen analytischen Repra¨sentation des reellwertig gemessenen Interferenz-
spektrums verwendet. Ein solches Vorgehen wird von Ko¨ttig et al. in [Ko¨t12] beschrieben. Das
Aktivita¨tsdiagramm in Abbildung 4.8 veranschaulicht die verwendeten Verarbeitungsschritte zur
Ermittlung der Phasenfunktion.
Im ersten Schritt wird aus den gemessenen Rohspektren ein A-Scan berechnet. Die Rohspektren
werden dabei idealerweise fu¨r einen einzelnen Reflektor, z. B. fu¨r einen Spiegel, erfasst. Zur Re-
konstruktion des A-Scans finden ein Weißabgleich, eine k-Linearisierung, eine Fensterung und





berechnet. Die k-Linearisierung verwendet eine zuvor ermittelte Dechirp-Kennlinie d [m] (siehe
Abschnitt 4.3.1). Bei der k-Linearisierung mittels Dechirpfunktion findet in der Regel ein Up-
sampling statt und das Resultat ist ein Signal s′ [m], deren Werte durch Interpolation wie folgt
berechnet werden. An den Stellen m = 1, . . . ,M − 2 wird der Wert s′ [m] = s [n1] + d[m]−n1n2−n1 ·
(s [n2]− s [n1]) berechnet. Dabei ist n2 die na¨chstgro¨ßere Ganzzahl zur Fließkommazahl d [m]
und n1 die na¨chstkleinere Ganzzahl. Damit gelten n1 ≤ d [m] ≤ n2, n1 = n2− 1 und n1, n2 ∈ N.
Fu¨r die Signalgrenzen gilt s′ [0] = s [0] und s′ [M − 1] = s [N − 1]. Die anschließende Fensterung
verwendet eine Funktion, deren Typ, zentrale Lage und Breite vom Benutzer wa¨hlbar sind.
Nach der inversen Fouriertransformation treten bei Vorhandensein eines Dispersionungleichge-
wichts zwischen Referenz- und Probenarm im A-Scan verbreiterte Peaks fu¨r den Signal- und den













Abbildung 4.8: Aktivita¨tsdiagramm zur Ermittlung der dispersiven Phase des Systems. Eine Fourierfil-
terung erzeugt aus dem reellwertig gemessenen Interferenzspektrum s0 [n] eine komplexwertige analytische
Repra¨sentation sa [m]. Dabei bezeichnen n = 0, . . . N − 1 die Stellen im gemessenen Rohspektrum und
m = 0, . . . ,M − 1 die Stellen im Signal nach Upsampling. Nachdem die Phase mit Hilfe des Arguments
berechnet und 2pi-Phasenspru¨nge mittels Phasenentfaltung entfernt wurden, wird die dispersive Phase
φ [m] durch Subtraktion eines linearen Phasenanteils bestimmt.
Spiegelterm auf. Im Ortsraum wird der Peak des Signalterms durch eine wa¨hlbare Filterfunktion
geeigneter Breite und Lage aus dem A-Scan selektiert und das resultierende Signal durch Fou-







FFT“ entsprechen bei Verwendung einer Heaviside-Stufenfunkion zur Filterung
einer Ha¨lfte des Ortsraumes der analytischen Fortsetzung des Rohspektrums mittels Hilbert-
transformation (sa = s + iH{s}). Die Rekonstruktion einer analytischen Fortsetzung mittels
Hilberttransformation wird z. B. von Hofer et al. verwendet [Hof10].
Aus dem gewonnenen komplexwertigen Signal sa [m] wird durch Berechnung des Arguments
arg (sa [m]) und anschließender Phasenentfaltung eine Phase ϕ [m] bestimmt. Der ermittelte
Phasenverlauf ϕ [m] setzt sich additiv aus einem nichtlinearen Term φ [m] und einem linearen
Term ϕlin [m] zusammen. Der lineare Term korrespondiert mit einer Verschiebung der Peaks im
A-Scan und sorgt nicht fu¨r deren Verbreiterung. Daher wird der lineare Anteil im letzten Schritt
durch Subtraktion aus dem Phasenverlauf entfernt und fu¨r die dispersive Phase des Systems
resultiert φ [m] = ϕ [m]− ϕlin [m] = ϕ [m]−
(
ϕ [0] + ϕ[M−1]−ϕ[0]M−1 ·m
)
.
Um den Einfluss von Rauschen und Artefakten zu reduzieren, werden die oben beschriebenen
Schritte zur Bestimmung der dispersiven Phase auf Spektren angewendet, die aus einstellbar
vielen Aufnahmen gemittelt werden. Optional kann die ermittelte dispersive Phase durch ein
Polynom zwischen zwei wa¨hlbaren Grenzen b1 und b2 gefittet werden, um insbesondere auch an
den Ra¨ndern der Phasenfunktion einen glatten Verlauf zu erhalten.
Dem in Abschnitt 4.2 beschrieben OCT-Job werden fu¨r die numerische Dispersionskompensation
vier Koeffizienten a0 bis a3 u¨bergeben. Diese werden durch ein Polynomfit dritten Grades an die
zuvor bestimmte Phasenfunktion φ [j] (oder an φfit [j]) mit einer auf eins normierten Abszisse
(j ∈ [0, 1]) ermittelt. Die Koeffizienten a0 bis a3 werden im OCT-Job durch die Vorschrift ci =
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ai/ (M
′ − 1)i, mit i = 0, . . . , 3, zu Koeffizienten c0 bis c3 umskaliert. Mit diesen Koeffizienten wird
anschließend die fu¨r die numerische Dispersionskompensation beno¨tigte Phasenfunktion φ [m′] =
((c3 ·m′ + c2) ·m′ + c1) ·m′+ c0 berechnet. Dabei gilt m′ ∈ [0,M ′ − 1] und die Zahl M ′ gibt die
Gro¨ße der Datenpunktachse an, welche sich durch Multiplikation der Anzahl aufgenommener
Stellen in den Rohspektren und dem bei der k-Linearisierung verwendetem Upsampling-Faktor
ergibt. Der Strich an m′ bzw. M ′ soll andeuten, dass im OCT-Job ein anderer Upsampling-Faktor
verwendet werden kann als bei dem oben beschriebenen Vorgehen zur Ermittlung der dispersiven
Phasenfunktion.
4.4 Softwaremodule fu¨r die Wellenfrontsensor-freie adaptive Optik
Im Folgenden werden zwei Softwaremodule beschrieben, welche eine indirekte adaptive Optik
ohne Wellenfrontsensor umsetzen. Die Softwaremodule optimieren auf OCT-Aufnahmen berech-
nete Qualita¨tsmaße durch axiale Fokusvariation mit Hilfe einer verbauten Flu¨ssiglinse (Abschnitt
4.4.1) und durch Wellenfrontmodulation mit Hilfe eines verbauten verformbaren Spiegels (Ab-
schnitt 4.4.2). Beide Softwaremodule verwenden die gleiche Klassenstruktur und Beziehungen
der Klassen untereinander. In Abschnitt 4.4.3 werden umgesetzte Bewertungsmaße fu¨r B-Scans
dargestellt.


























Abbildung 4.9: Klassendiagramm fu¨r einen Autofokus mit Flu¨ssiglinse. Das Diagramm zeigt die wesent-
lichen Klassen des smartLab-Jobs, wobei in den jeweiligen Klassenbereichen nur die wichtigsten Felder
und Methoden aufgefu¨hrt werden. Im oberen Diagrammbereich ist die funktionale Grundstruktur des
Softwaremoduls gezeigt. Die konkreten Realisierungen der Interfaces im unteren Diagrammbereich sind
austauschbar; es ko¨nnen andere Zielfunktionen, Algorithmen oder Plugins verwendet werden.
Die Grundstruktur des Softwaremoduls zur Optimierung von OCT-Aufnahmen durch axiale
4.4 Softwaremodule fu¨r die Wellenfrontsensor-freie adaptive Optik 78
Fokusverschiebung ist in Abbildung 4.9 anhand eines Klassendiagramms dargestellt. Das Soft-
waremodul setzt einen Autofokus auf OCT-Aufnahmen mit Hilfe einer elektrisch steuerbaren
Flu¨ssiglinse um. Die Klassen und ihre Beziehungen untereinander sind analog zu dem Software-
modul in Abschnitt 4.4.2 aufgebaut.
Die Klasse LiquidLensAutofocus (kurz LLA) beschreibt die Schnittstelle zur Hauptanwen-
dung und implementiert das Interface IJob. Die Instanz der Klasse besitzt Zugriff auf ge-
nau eine Flu¨ssiglinse u¨ber die Schnittstelle ILiquidLens. U¨ber die Methode slot_setInput()
kann ein konkretes Plugin ausgewa¨hlt und anschließend gesteuert werden. Die Schnittstelle
ILiquidLens wird im vorliegenden Fall durch ein Plugin implementiert, welches elektrisch steuer-
bare Flu¨ssiglinsen vom Typ EL-10-30 der Firma Optotune steuert (optotuneLiquidLensPlugin).
U¨ber die Schnittstelle kann die Flu¨ssiglinse auf eine bestimmte Position, d. h. auf eine be-
stimmte Brechkraft, eingestellt (setPosition()) und ihre aktuelle Position ausgelesen werden
(getPosition()). Die Position der Flu¨ssiglinse wird dabei in relativen Koordinaten zwischen
null und eins angegeben.
Die Instanz der Klasse LiquidLensAutofocus besitzt jeweils genau ein Objekt der Klasse Objec-
tiveFunctionManagerLLA und ein Objekt der Klasse AlgorithmManager. Der Objective-
FunctionManager verwaltet alle vorhandenen Zielfunktionen in einer Liste und kann auf Anfrage
alle oder einzelne Zielfunktionen zuru¨ckgeben. Analog dazu verwaltet der AlgorithmManager al-
le vorhandenen Optimierungsalgorithmen in einer Liste und kann auf Anfrage alle oder einzelne
Algorithmen zuru¨ckgeben. Die Verwaltungsobjekte ko¨nnen jeweils beliebig viele Zielfunktionen
bzw. Algorithmen besitzen. Allerdings greift der LiquidLensAutofocus zu einer Zeit immer nur
auf jeweils eine Zielfunktion und einen Algorithmus aus den Listen zu.
Die Interface-Basisklasse ObjectiveFunctionLLA beschreibt Zielfunktionen, welche durch Na-
men und Typ definiert werden. Der Typ beschreibt, auf welche Art von Daten die Zielfunktion
angewendet werden kann. Die Basisklasse ObjectiveFunctionLLA wird innerhalb dieser Arbeit
durch die Klasse ObjectiveBScanLLA implementiert. Eine Instanz dieser Klasse greift auf einen
OCT-Job zu und berechnet Metriken auf prozessierten B-Scans. In Abschnitt 4.4.3 werden die
in dieser Arbeit verwendeten Bewertungsmaße fu¨r B-Scans na¨her beschrieben. Durch die Me-
thode initHardware() initialisiert die Zielfunktion ihre Datenfelder und erha¨lt Zugriff auf die
Instanz der Klasse OCTJob. Immer wenn durch den OCT-Job das Vorhandensein eines neu
prozessierten B-Scans signalisiert wird, kopiert die Zielfunktion bei Bedarf den B-Scan in ein
entsprechendes Datenfeld und gibt den Erhalt des neuen B-Scans bekannt. U¨ber die Funktion
getValue() berechnet die Zielfunktion eine Metrik auf dem na¨chsten B-Scan und gibt den Wert
als Fließkommazahl zuru¨ck. Diese Messgro¨ße soll durch den verwendeten Optimierungsalgorith-
mus maximiert werden. Die Funktion deinitHardware() trennt die Verbindung zur Instanz der
Klasse OCTJob und gibt den bei der Initialisierung angeforderten Speicher wieder frei.
Die Interface-Basisklasse AlgorithmLLA beschreibt die Schnittstelle fu¨r Optimierungsalgo-
rithmen. Ein Optimierungsalgorithmus erha¨lt Zugriff auf die ausgewa¨hlte Zielfunktion sowie die
Flu¨ssiglinse und beginnt nach Aufrufen der Methode start() die Optimierungsprozedur. In der
vorliegenden Arbeit ist die Basisklasse AlgorithmLLA durch einen einfachen Suchalgorithmus
fu¨r das Maximum der Zielfunktion implementiert (SimpleAlgorithmLLA). Der Algorithmus ist
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Algorithm 4.1 Autofokus mit Flu¨ssiglinse
Input: iterations: Anzahl Iterationen, startPosition: Startposition der Flu¨ssiglinse, stepSize: Schritt-
weite, stepDirection: Schrittrichtung, minStepSize: minimale Schrittweite, stepSizeReduction: Fak-
tor zur Reduzierung der Schrittweite, waitT ime: Wartezeit nach Positionsa¨nderung, f : Zielfunktion
. stepDirection ist entweder +1 oder −1
1: Setze Indikator maxFound← false . Maximum nicht gefunden
2: Setze Iterationsza¨hler i← 0
3: Setze Flu¨ssiglinse auf startPosition und warte waitT imems
4: Berechne Zielfunktion f (curPosition)
5: Setze maxV alue← f (curPosition) und maxPosition← curPosition
6: while i < iterations and maxFound = false do
7: Setze curPosition← maxPosition+ stepDirection · stepSize
8: if curPosition < 0 then . Es muss curPosition ∈ [0, 1]
9: Setze curPosition← 0
10: else if curPosition > 1 then
11: Setze curPosition← 1
12: end if
13: Setze Flu¨ssiglinse auf curPosition und warte waitT imems
14: Berechne Zielfunktion f (curPosition) und setze curV alue← f (curPosition)
15: if curV alue > maxV alue then
16: Setze maxV alue← curV alue und maxPosition← curPosition
17: else
18: Reduziere Schrittweite stepSize← stepSize · stepSizeReduction
19: if curV alue < maxV alue then
20: A¨ndere Richtung stepDirection← −1 · stepDirection
21: end if
22: end if
23: if stepSize < minStepSize then
24: Setze Indikator maxFound← true . Maximum gefunden!
25: if curV alue < maxV alue then
26: Setze Flu¨ssiglinse auf maxPosition und warte waitT imems
27: end if
28: end if
29: Erho¨he Iterationsza¨hler i← i+ 1
30: end while
in Aufza¨hlung 4.1 in Pseudocode beschrieben. Die Position der Flu¨ssiglinse wird solange in ei-
ne Richtung mit konstanter Schrittweite gea¨ndert bis die Steigung der Metrikwerte negativ ist.
Dann wird die Schrittrichtung umgekehrt und die Position mit kleinerer Schrittweite in die ent-
gegengesetzte Richtung gea¨ndert. Dies wird solange wiederholt bis eine vorgegebene minimale
Schrittweite oder eine vorgegebene maximale Anzahl an Schritten erreicht ist.
4.4.2 Optimierung von OCT-Aufnahmen durch Wellenfrontmodulation
Abbildung 4.10 zeigt anhand eines Klassendiagramms die Grundstruktur des Softwaremoduls
zur Optimierung von OCT-Aufnahmen durch Wellenfrontmodulation. Die Grundstruktur des
Softwaremoduls wurde durch Zabic im Rahmen einer Masterarbeit am Laser Zentrum Hannover
e.V. zur Optimierung beliebiger Zielfunktionen durch Variation eines Wellenfrontmodulators
entwickelt [Zab15]. Im vorliegenden Fall setzt das Softwaremodul eine Optimierung von B-Scans
durch Modulation eines verformbaren Spiegels um.


























Abbildung 4.10: Klassendiagramm fu¨r die Wellenfrontsensor-freie adaptive Optik. Das Diagramm zeigt
die wesentlichen Klassen, wobei in den Klassenbereichen jeweils nur die wichtigsten Felder und Methoden
aufgefu¨hrt werden. Im oberen Diagrammbereich ist die funktionale Grundstruktur des Softwaremoduls
gezeigt. Die konkreten Realisierungen der Interfaces im unteren Diagrammbereich sind austauschbar; es
ko¨nnen andere Zielfunktionen, Algorithmen oder Plugins verwendet werden.
Die Klasse wavefrontSensorlessAO ist die Schnittstelle zur Hauptanwendung und implemen-
tiert das smartLab-Interface IJob. Generell gelten fu¨r den Job zur Wellenfrontsensor-freien adap-
tiven Optik die analogen Beschreibungen wie in Abschnitt 4.4.1 zum Autofokus mit Hilfe einer
Flu¨ssiglinse. Unterschiede bestehen in der Verwendung eines Wellenfrontmodulators statt einer
Flu¨ssiglinse und anderer Optimierungsalgorithmen.
Die Instanz der Klasse wavefrontSensorlessAO besitzt Zugriff auf genau einen Wellenfrontmo-
dulator u¨ber die Schnittstelle IWavefrontModulator. U¨ber die Methode slot_setInput()
wird ein konkretes Plugin ausgewa¨hlt und kann anschließend gesteuert werden. Im vorliegenden
Fall wird das Interface durch ein Plugin zur Steuerung eines verformbaren Spiegels vom Typ
mirao52-e der Firma Imagine Eyes implementiert (mirao52ePlugin). U¨ber das Interface ko¨n-
nen die 52 Aktoren des verformbaren Spiegels angesteuert werden, um beliebige Spiegelformen
einzustellen (applyCommand()).
Die Interface-Basisklasse AOAlgorithm beschreibt die Schnittstelle fu¨r Optimierungsalgorith-
men. Einem Optimierungsalgorithmus wird Zugriff auf die ausgewa¨hlte Zielfunktion sowie den
verformbaren Spiegel gegeben. Nach Aufrufen der Methode start() wird die jeweils ausgewa¨hl-
te Optimierungsprozedur ausgefu¨hrt. Innerhalb dieser Arbeit werden drei verschiedene Optimie-
rungsalgorithmen implementiert, deren Abla¨ufe in Pseudocode in den Aufza¨hlungen 4.2 bis 4.4
beschrieben sind. Den drei Algorithmen ist gemein, dass sie Spannungsvektoren am verformba-
ren Spiegel applizieren, welche einer Zerlegung in Zernike-Polynome (plus ungeordnetem Offset)
entsprechen. Da keine Kalibrierung des verformbaren Spiegels stattfindet und der Einfluss je-
des Aktuators ra¨umlich u¨ber die gesamte Spiegeloberfla¨che ausgedeht ist, wird die resultierende
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Algorithm 4.2 WFSLAO - Algorithmus zum Finden eines Maximums
Input: Z: Liste mit Zernike-Polynomen, R: Liste mit Bereichen fu¨r Koeffizienten, M : Anzahl Werte
im Bereich, E: Anzahl Evaluationen pro Spiegelzustand, wtm: Wartezeit nach Zustandsa¨nderung, f :
Zielfunktion
. Abku¨rzung DM steht fu¨r verformbarer Spiegel
1: Initialisiere eine Liste mit Spannungsvektoren S = {S1, . . . ,SM}
. Die Startform des Spiegels gibt der Anwender vor
2: Initialisiere Spannungsvektor S mit Startform
3: Appliziere S auf DM und warte wtmms
4: for each Zernike-Polynom z ∈ Z do
5: Setze maxV al← −999 und maxPos← 0
6: Setze rmin ← R [z] .min und rmax ← R [z] .max
7: Setze Schrittweite fu¨r Zernike-Koeffizient δa← (rmax − rmin) / (M − 1)
8: for i := 1 to M step 1 do
9: Setze Zernike-Koeffizient ai ← rmin + (i− 1) · δa
10: Setze Spannungsvektor Si ← S + ai · z
11: Appliziere Si auf DM und warte wtmms
. f (Si, E) ermittelt Mittelwert fu¨r Zielfunktion
12: Evaluiere Zielfunktion f (Si, E) und setze curV al← f (Si, E)
13: if curV al > maxV al then
14: Setze maxV al← curV al und maxPos← i
15: end if
16: end for
. Setze Spannungsvektor fu¨r maxV al. Um Hysterese-Effekte zu vermeiden, werden zuvor die na¨chst-
kleineren Spannungsvektoren angewendet
17: for i := 3 to 0 step −1 do
18: if maxPos− i ≥ 1 then
19: Setze Spannungsvektor S ← S [maxPos− i]




24: Appliziere S auf DM
Spiegelform dem appliziertem Spannungsvektor nicht genau folgen, sodass die Zernike-Moden
als
”
unsauber“ bezeichnet werden (engl. dirty Zernike modes). Im Grunde beschreiben die Al-
gorithmen eine lineare Suche nach optimalen Koeffizienten fu¨r eine Sammlung pseudo linear
unabha¨ngiger Spiegelmoden. Zur Generierung der pseudo orthogonalen Basismoden wird jedem
Aktuator des verfombaren Spiegels ein eindeutiges Koordinatenpaar zugewiesen, wobei der Ur-
sprung des Koordinatensystems im Zentrum der Spiegeloberfla¨che liegt. Jedem Aktuator an
Position (xi, yi) wird ein Spannungswert s (xi, yi) durch die Vorschrift s (xi, yi) = k · Zmn (ρi, ϕi)
zugewiesen, wobei k ein frei wa¨hlbarerer Faktor und (ρi, ϕi) die zu (xi, yi) entsprechenden Po-
larkoordinaten sind [Zab15].
Der Algorithmus in Aufza¨hlung 4.2 setzt eine einfache Suche eines maximalen Zielfunktionwertes
um. Fu¨r jedes Polynom in einem Satz an Zernike-Polynomen wird der Koeffizient von einem mi-
nimalen zu einem maximalen Wert mit konstanter, wa¨hlbarer Schrittweite variiert. Es wird die
Summe des jeweiligen Zernike-Spannungsvektors und des Spannungsvektors aus der vorherigen
Iteration auf den verformbaren Spiegel angewendet und eine Metrik fu¨r den na¨chsten B-Scan
berechnet. Zum Ende jeder Iteration wird derjenige Spannungsvektor am verformbaren Spiegel
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Algorithm 4.3 WFSLAO - Algorithmus zum Finden eines Maximums mit Reduktion
Input: Z: Liste mit Zernike-Polynomen, R: Liste mit Bereichen fu¨r Koeffizienten, M : Anzahl Werte im
Bereich, δamin: minimale Schrittweite fu¨r Koeffizient, rred: Faktor zur Reduzierung der Bereiche, E:
Anzahl Evaluationen pro Spiegelzustand, wtm: Wartezeit nach Zustandsa¨nderung, f : Zielfunktion
. Abku¨rzung DM steht fu¨r verformbarer Spiegel
1: Initialisiere eine Liste mit Spannungsvektoren S = {S1, . . . ,SM}
. Die Startform des Spiegels gibt der Anwender vor
2: Initialisiere Spannungsvektor S mit Startform
3: Appliziere S auf DM und warte wtmms
4: for each Zernike-Polynom z ∈ Z do
5: Setze maxV al← −999 und maxPos← 0
6: Setze rmin ← R [z] .min und rmax ← R [z] .max
7: Setze Schrittweite fu¨r Zernike-Koeffizient δa← (rmax − rmin) / (M − 1)
8: while δa > δamin do
9: for i := 1 to M step 1 do
10: Setze Zernike-Koeffizient ai ← rmin + (i− 1) · δa
11: Setze Spannungsvektor Si ← S + ai · z
12: Appliziere Si auf DM und warte wtmms
. f (Si, E) ermittelt Mittelwert fu¨r Zielfunktion
13: Evaluiere Zielfunktion f (Si, E) und setze curV al← f (Si, E)
14: if curV al > maxV al then
15: Setze maxV al← curV al, maxPos← i und amax ← ai
16: end if
17: end for
. Setze Spannungsvektor fu¨r maxV al. Um Hysterese-Effekte zu vermeiden, werden zuvor die na¨chst-
kleineren Spannungsvektoren angewendet
18: for i := 3 to 0 step −1 do
19: Setze j ← maxPos− i
20: if j ≥ 1 then
21: Appliziere Sj auf DM und warte wtmms
22: end if
23: end for
. Setze neuen Bereich fu¨r Zernike-Koeffizient
24: Setze r ← (rmax − rmin) · rred
25: Setze rmin ← amax − r/2 und rmax ← amax + r/2
26: Setze δa← (rmax − rmin) / (M − 1)
27: end while
28: Setze S ← SmaxPos
29: end for
30: Appliziere S auf DM
eingestellt, welcher mit dem ho¨chsten Zielfunktionswert korrespondiert. Nach jeder neu appli-
zierten Spiegelform wird eine wa¨hlbare Zeit zum Beruhigen von Spiegelmembranoszillationen
abgewartet.
Der Algorithmus in Aufza¨hlung 4.3 erweitert den einfachen Suchalgorithmus in Aufza¨hlung
4.2, indem abha¨ngig der gewa¨hlten Parameter um das zuvor gefundene Maximum mehrfach
ein kleinerer Bereich gelegt wird, in welchem die Zernike-Koeffizienten variiert werden. In den
reduzierten Bereichen werden die Zernike-Koeffizienten in kleineren Schritten gea¨ndert, um das
Maximum der Zielfunktion fu¨r das jeweilige Zernike-Polynom genauer zu bestimmen. Dieses
Vorgehen mit gegebenenfalls mehrfacher Minderung der Schrittweite wird hier als Reduktion
bezeichnet.
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Algorithm 4.4 WFSLAO - Algorithmus zum Finden eines Maximums (Hill Climb)
Input: Z: Liste mit Zernike-Polynomen, M : Berechnungen pro Polynom, δa0: Anfangsschrittweite fu¨r
Koeffizient, δared: Faktor zur Reduzierung der Schrittweite, δamin: minimale Schrittweite, δadir:
Schrittrichtung, E: Anzahl Evaluationen pro Spiegelzustand, wtm: Wartezeit nach Zustandsa¨nde-
rung, f : Zielfunktion
. Abku¨rzung DM steht fu¨r verformbarer Spiegel. Schrittrichtung δadir ist +1 oder −1.
1: Initialisiere leeren Intensita¨tsvektor I
2: Setze Za¨hler fu¨r Intensita¨ten cnt← 0
. Die Startform des Spiegels gibt der Anwender vor
3: Initialisiere Spannungsvektor S mit Startform
4: Appliziere S auf DM und warte wtmms
5: for each Zernike-Polynom z ∈ Z do
6: Setze Zernike-Koeffizient a← 0
7: Initialisiere Iterationsza¨hler i← 0
8: while δa > δamin and i < M do
9: Setze a← a+ δadir · δa
10: Setze tempora¨ren Spannungsvektor Stemp ← S + a · z
11: Appliziere Stemp auf DM und warte wtmms
12: Evaluiere Zielfunktion f (Stemp, E) und fu¨ge Wert I hinzu
13: Setze cnt← cnt+ 1
14: if cnt ≥ 4 then
15: if (I.at(cnt)− I.at(cnt− 3)) < 0 then
16: Leere Intensita¨tsvektor I und setze cnt← 0
17: A¨ndere Schrittrichtung: δadir ← (−1) · δadir
18: Reduziere Schrittweite: δa← δared · δa
19: if δa ≤ δamin then
20: Setze a← a+ δadir · δa
21: end if
22: Setze tempora¨ren Spannungsvektor Stemp ← S + a · z
23: Appliziere Stemp auf Wellenfrontmodulator und warte wtmms
24: Evaluiere Zielfunktion f (Stemp, E) und fu¨ge Wert I hinzu
25: Setze cnt← cnt+ 1
26: end if
27: end if
28: Setze i← i+ 1
29: end while
30: Setze Spannungsvektor S ← Stemp
31: Leere Intensita¨tsvektor I und setze cnt← 0
32: end for
33: Appliziere S auf Wellenfrontmodulator
Der Algorithmus in Aufza¨hlung 4.4 beschreibt eine Prozedur zum Finden des maximalen Ziel-
funktionswertes fu¨r jedes Zernike-Polynom a¨hnlich einem Bergsteiger und wird deshalb als Hill
Climb Algorithmus bezeichnet. Der Koeffizient des aktuellen Zernike-Polynoms wird solange
in eine Richtung vera¨ndert bis der Algorithmus einen Abfall der Zielfunktionswerte feststellt.
Fallen die Zielfunktionswerte, wird die Richtung der Koeffizientena¨nderung umgekehrt und die
Schrittweite reduziert. Ist die aktuelle Schrittweite kleiner als eine wa¨hlbare minimale Schrittwei-
te oder ist eine maximale Anzahl an Schritten erreicht, wechselt der Algorithmus zum na¨chsten
Zernike-Polynom.
Bemerkung zu Zeile 15 in Aufza¨hlung 4.4: Die Berechnung I.at(cnt)−I.at(cnt−3) soll einen zu
schnellen Abbruch der Optimierungsprozedur verhindern. Die Differenz entspricht dem Ausdruck
2∑
i=0
(I.at(cnt− i)− I.at(cnt− (i+ 1)) und beru¨cksichtigt die vier letzten Zielfunktionswerte.
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Das Einbeziehen vorheriger Zielfunktionswerte macht den Optimierungsalgorithmus robuster
gegen Schwankungen in der Zielfunktion, z. B. aufgrund von Rauschen, und la¨sst den Algorith-
mus weniger ha¨ufig die Schrittrichtung a¨ndern. Ein Zielfunktionswert fu¨r den direkt na¨chsten
Schritt ko¨nnte kleiner sein als der vorherige Zielfunktionswert, obwohl die Zielfunktion in der
aktuellen Richtung steigende Tendenz besitzt.
4.4.3 Bewertungsmaße fu¨r OCT-Aufnahmen
Eine Zielfunktion muss fu¨r ihre Eignung als Optimierungsgro¨ße bestimmte Eigenschaften erfu¨l-
len. So sollte die Zielfunktion ein globales Optimum (Minimum oder Maximum) aufweisen und
nach Mo¨glickeit keine lokalen Optima besitzen. Das bedeutet, dass die Zielfunktion vor dem
globalen Optimum monoton steigen und danach monoton fallen sollte (oder umgekehrt). Dar-
u¨ber hinaus sollte sich der Wertebereich der Zielfunktion u¨ber den gesamten oder zumindest
einen breiten Kontrollbereich der entsprechenden Hardware erstrecken, um Bereiche, in denen
der Optimierungsalgorithmus keine sinnvoll verwertbaren Informationen erha¨lt, klein zu halten.
In den Zielfunktionsklassen ObjectiveBscanLLA und ObjectiveBscan (siehe Abschnitte 4.4.1
und 4.4.2) sind zur Bewertung von B-Scans eine Vielzahl von Metriken implementiert. Diese
berechnen auf einem B-Scan einen einzelnen Fließkommawert als Bewertungsmaß. Der Anwender
legt dazu im B-Scan zwei Bereiche fest, sogenannte ROIs (von engl. region-of-interest), welche
einerseits nur Hintergrundsignale und andererseits interessante Probenstrukturen abdecken. Die
beiden Bereiche ko¨nnen unabha¨ngig voneinander platziert werden und werden jeweils durch
Angabe des linken und rechten A-Scans sowie der Start- und Endtiefe definiert. Die Daten in
den ROIs ko¨nnen vor der eigentlichen Berechnung der Metrik so bearbeitet werden, dass eine
Grauwert-Konvertierung und eine logarithmische Skalierung umgekehrt werden, um die Daten
in den B-Scans linear skaliert vorliegen zu haben.
In der Literatur wird eine Vielzahl verschiedener Metriken zur Bewertung von Bildqualita¨ten
berichtet. Innerhalb dieser Arbeit wird eine Auswahl von Metriken hinsichtlich ihrer Eignung
fu¨r die Optimierung von OCT-B-Scans durch Fokusvariation und Wellenfrontmodulation unter-
sucht. Tabelle 4.1 gibt eine U¨bersicht u¨ber die implementierten Metriken; ihre Evaluierung ist
in Abschnitt 5.3.1 beschrieben.
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Tabelle 4.1: U¨bersicht u¨ber implementierte Metriken zum Bewerten von B-Scans. S ist die Menge der
Elemente im Signalbereich und B ist die Menge der Elemente im Hintergrundbereich.
µi: Mittelwert, σi: Standardabweichung, σ
2





sβ , β ∈ R
CNR (contrast-to-noise ratio) [Son04]
(µS − µB) /
√
wS · σ2S + wB · σ2B ,
wi = |i| / (|S|+ |B|)




















RF + CF +MDF + SDF (*)
Weber-Kontrast [Loz15] (µS − µB) /µB
SNR (signal-to-noise ratio) smax/σB
CV (coefficient of variation) [Zho15] σS/µS

































[S (i, j)− S (i− 1, j + 1)]2 (secondary diagonal frequency).
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5 Systemcharakterisierung und Demonstration der
Funktionsfa¨higkeit
5.1 Messbereichserweiterung fu¨r die OCT-gefu¨hrte Laserchirurgie
5.1.1 Spiegelartefaktunterdru¨ckung
Zur quantitativen Bestimmung der Spiegelartefaktunterdru¨ckung der implementierten Methoden
zur Messbereichserweiterung wird eine mehrschichtige Teststrukur aus opaker Polypropylen-Folie
und lo¨sungsmittelfreier Klebemasse (tesafilm© matt, Tesa, Deutschland) als Probe untersucht.
Fu¨r jede Methode zur Messbereichserweiterung werden Rohdaten fu¨r 20 B-Scans aufgenommen.
Die Rohdaten werden anschließend jeweils ohne und mit numerischer Dispersionskompensati-
on verarbeitet, um den Einfluss eines Dispersionsungleichgewichts im OCT-Interferometer auf
die Spiegelartefaktunterdru¨ckung beru¨cksichtigen zu ko¨nnen. Im Referenzarm des OCT-Systems
aus Abbildung 3.1 zur Untersuchung der dynamischen Phaseshift-Methoden und des DEFR war
neben einem Ausgleichsglas fu¨r die Scanlinse (LSM03DC, Thorlabs, USA) ein zusa¨tzlicher Glas-
block aus N-SF5 (Qioptiq, Deutschland) mit einer Dicke von 35,7 mm eingesetzt. Der Referenz-
arm des OCT-Systems zur Untersuchung der statischen Phaseshift-Methode aus Abbildung 3.3
war frei von Dispersionsausgleichgla¨sern. Die Messwerte fu¨r die Spiegelartefaktunterdru¨ckung
werden ermittelt, indem jeweils im zentralen A-Scan jedes B-Scans die Reduzierung des Spiegel-
signals bestimmt und anschließend die Mittelwerte aus den jeweils bestimmten 20 Einzelwerten
berechnet werden. Die Messunsicherheit wird angegeben durch den Standardfehler multipliziert
mit dem Quantil Q (n = 19;P = 0,95) = 2,093 der Student-t-Verteilung als Korrekturfaktor
aufgrund der kleinen Stichprobengro¨ße.
Inter-A-Phaseshift (dynamisch): Durch die implementierte Methode des dynamischen In-
ter-A-Phaseshifts allein ko¨nnen Spiegelartefakte um −12,9±0,2 dB reduziert werden (Abbildung
5.1). Wird zusa¨tzlich ein vorhandenes Dispersionsungleichgewicht numerisch korrigiert, liegt die
Spiegelartefaktunterdru¨ckung bei −23,7 ± 0,2 dB. Der dynamische Inter-A-Phaseshift erho¨ht
daru¨ber hinaus den Signal-zu-Rausch Abstand um etwa 1,8 dB.
Zur Verarbeitung der B-Scans werden ein Weißabgleich mit durch Tiefpassfilterung generiertem
Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Gridding, eine Hanning-Fensterung und optional ei-
ne numerische Dispersionskompensation durchgefu¨hrt. Nach der inversen Fouriertransformation
wird Fixed Pattern Noise durch die minimum-variance mean-line subtraction Methode entfernt
und anschließend die Amplitudenwerte logarithmisch skaliert in Grauwerte umgerechnet.
Inter-A-Phaseshift (statisch): Abbildung 5.2 demonstriert, dass durch die implementierte
Methode des statischen Inter-A-Phaseshifts Spiegelartefakte um −22,5±0,7 dB reduziert werden
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Abbildung 5.1: Der dynamische Inter-A-Phaseshift allein reduziert Spiegelartefakte um −12,9±0,2 dB.
Eine numerische Dispersionskompensation verbessert die Artefaktunterdru¨ckung auf −23,7± 0,2 dB. Die
B-Scans sind jeweils aus 20 Aufnahmen gemittelt und die A-Scans sind entlang der gestrichelten Linien in
den B-Scans generiert. Der schattierte Bereich um die Kurve eines A-Scans gibt die Standardabweichung
an.
Abbildung 5.2: Der statische Inter-A-Phaseshift allein reduziert Spiegelartefakte um −22,5 ± 0,7 dB.
Eine numerische Dispersionskompensation verbessert die Artefaktunterdru¨ckung auf −27,8± 0,5 dB. Die
B-Scans sind jeweils aus 20 Aufnahmen gemittelt und die A-Scans entlang der gestrichelten Linien in den
B-Scans generiert. Der schattierte Bereich um die Kurve eines A-Scans gibt die Standardabweichung an.
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ko¨nnen. Wird zusa¨tzlich ein vorhandenes Dispersionsungleichgewicht numerisch korrigiert, liegt
die Spiegelartefaktunterdru¨ckung bei −27,8 ± 0,5 dB. Durch den statischen Inter-A-Phaseshift
wird daru¨ber hinaus der Signal-zu-Rausch Abstand um 5,0 dB (ohne numerische Dispersionkom-
pensation) bzw. 3,1 dB (mit numerischer Dispersionkompensation) erho¨ht.
Zur Prozessierung der B-Scans werden ein Weißabgleich mit durch Tiefpassfilterung generiertem
Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Gridding, eine Hanning-Fensterung und optional ei-
ne numerische Dispersionskompensation durchgefu¨hrt. Nach der inversen Fouriertransformation
wird Fixed Pattern Noise durch die partial median subtraction Methode entfernt und anschlie-
ßend die Amplitudenwerte logarithmisch skaliert und in Grauwerte umgerechnet.
BM-Mode-Scan: Die implementierte Methode des BM-Mode-Scans allein kann Spiegelarte-
fakte um −29,6 ± 0,5 dB reduzieren (Abbildung 5.3). Bei zusa¨tzlicher Korrektur eines vorhan-
denen Dispersionsungleichgewichts liegt die Spiegelartefaktunterdru¨ckung bei −39,8 ± 0,4 dB.
Durch den BM-Mode-Scan wird daru¨ber hinaus der Signal-zu-Rausch Abstand um 3,4 dB (oh-
ne numerische Dispersionkompensation) bzw. 4,6 dB (mit numerischer Dispersionkompensation)
erho¨ht.
Zur Verarbeitung der B-Scans werden ein Weißabgleich mit durch Tiefpassfilterung generiertem
Referenzsignal und eine k-Linearisierung mittels Gridding durchgefu¨hrt. Nach der Fourierfilte-
rung in lateraler Richtung finden eine Hanning-Fensterung und optional eine numerische Disper-
sionskompensation statt. Im Anschluss an die inverse Fouriertransformation in axialer Richtung
wird Fixed Pattern Noise durch die minimum-variance mean-line subtraction Methode entfernt
und die Amplitudenwerte logarithmisch skaliert in Grauwerte umgerechnet.
Abbildung 5.3: Der BM-Mode-Scan reduziert Spiegelartefakte um −29,6 ± 0,5 dB. Eine numerische
Dispersionskompensation verbessert die Artefaktunterdru¨ckung auf −39,8 ± 0,4 dB. Die B-Scans sind
jeweils aus 20 Aufnahmen gemittelt und die A-Scans entlang der gestrichelten Linien in den B-Scans
generiert. Der schattierte Bereich um die Kurve eines A-Scans gibt die Standardabweichung an.
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Dispersion Encoded Full Range: Durch den implementierten DEFR-Algorithmus ko¨nnen
Spiegelartefakte der starken Signalpeaks bis auf das Niveau des Rauschens entfernt werden
(Abbildung 5.4). Werden residuelle Signalkomponenten beru¨cksichtigt, liegt die Artefaktunter-
dru¨ckung bei etwa −34,5 ± 0,4 dB bzw. −45,2 ± 0,3 dB, wenn die Signale nach dem DEFR in
der Dispersion unkompensiert bzw. kompensiert vorliegen. Zur Ermittlung der Werte der Arte-
faktunterdru¨ckung wird jeweils das Signalmaximum bestimmt und u¨ber die Signalkomponenten
im Bereich der Spiegelartefakte gemittelt.
Zur Prozessierung der B-Scans werden ein Weißabgleich mit durch Tiefpassfilterung generier-
tem Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Gridding und eine Hanning-Fensterung durch-
gefu¨hrt. Vor dem DEFR-Algorithmus wird Fixed Pattern Noise durch die minimum-variance
mean-line subtraction Methode aus dem Signal entfernt. Der DEFR vollzieht 20 Iterationen bei
einem Schwellwert von γ = 0,75 fu¨r die multi peak detection und endet einmal ohne und einmal
mit numerisch in der Dispersion korrigierten Signalen. Diese werden anschließend logarithmisch
skaliert und in Grauwerte umgerechnet.
Abbildung 5.4: Der DEFR-Algorithmus unterdru¨ckt Spiegelartefakte der starken Signalpeaks bis auf
das Rauschniveau. Unter Beru¨cksichtigung residueller Signalkomponenten liegt die Unterdru¨ckung von
Spiegeltermen bei −34,5 ± 0,4 dB ohne numerische Dispersionskompensation bzw. −45,2 ± 0,3 dB mit
numerischer Dispersionskompensation. Die B-Scans sind jeweils aus 20 Aufnahmen gemittelt und die
A-Scans entlang der gestrichelten Linien in den B-Scans generiert. Der schattierte Bereich um die Kurve
eines A-Scans gibt die Standardabweichung an.
5.1.2 Probeaufnahmen an extrahierten Schweineaugen
Anhand der nachfolgenden Abbildungen 5.5 bis 5.8 wird die Funktionsfa¨higkeit der spektrome-
terbasierten OCT-Systeme aus Abschnitt 3.1.1 demonstriert, Spiegelartefakte in Aufnahmen in
der vorderen Augenkammer von extrahierten Schweineaugen ex vivo zu reduzieren. Die Schwei-
neaugen wurden von einem lokalen Schlachthof als Schlachtabfall bezogen.
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Inter-A-Phaseshift (dynamisch): Die implementierte Methode des dynamischen Inter-A-
Phaseshifts ist in der Lage, die durch Spiegelartefakte vorliegende Doppeldeutigkeit im kon-
ventionellen B-Scans zu reduzieren (Abbildung 5.5). Zur Verarbeitung werden ein Weißabgleich
mit durch Tiefpassfilterung generiertem Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Gridding,
eine Hanning-Fensterung und eine numerische Dispersionskompensation durchgefu¨hrt. Nach der
inversen Fouriertransformation werden Fixed Pattern Noise durch den minimum-variance mean-
line subtraction Algorithmus entfernt und die Amplitudenwerte logarithmisch skaliert in Grau-
werte umgerechnet.
Abbildung 5.5: 2D-Tiefenschnitte eines Kammerwinkels innerhalb eines Schweineauges ex vivo. Links ist
der konventionelle B-Scan und rechts der dynamische Inter-A-Phaseshift gezeigt. NRE: Nullreferenzebene.
Inter-A-Phaseshift (statisch): Die implementierte Methode des statischen Inter-A-Phases-
hifts kann die durch Spiegelartefakte vorliegende Doppeldeutigkeit in konventionellen B-Scans
reduzieren (Abbildung 5.6). Zur Prozessierung werden ein Weißabgleich mit durch Tiefpassfilte-
rung generiertem Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Gridding, eine Hanning-Fensterung
und eine numerische Dispersionskompensation durchgefu¨hrt. Nach der inversen Fouriertransfor-
mation werden Fixed Pattern Noise durch den minimum-variance mean-line subtraction Algo-
rithmus entfernt und die Amplitudenwerte logarithmisch skaliert in Grauwerte umgerechnet.
Abbildung 5.6: 2D-Tiefenschnitte eines Kammerwinkels innerhalb eines Schweineauges ex vivo. Links
ist der konventionelle B-Scan und rechts der statische Inter-A-Phaseshift gezeigt. NRE: Nullreferenzebene.
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BM-Mode-Scan: Dier implementierte BM-Mode-Scan kann Spiegelartefakte weitestgehend
aus dem B-Scan entfernen (Abbildung 5.7). Zur Verarbeitung werden ein Weißabgleich mit
durch Tiefpassfilterung generiertem Referenzsignal und eine k-Linearisierung mittels Gridding
durchgefu¨hrt. Nach der Fourierfilterung in lateraler Richtung finden eine numerische Dispersions-
kompensation und eine Hanning-Fensterung statt. Nach der inversen Fouriertransformation in
axialer Richtung werden Fixed Pattern Noise durch die minimum-variance mean-line subtraction
Methode entfernt und die Amplitudenwerte logarithmisch skaliert in Grauwerte umgerechnet.
Abbildung 5.7: 2D-Tiefenschnitte eines Kammerwinkels innerhalb eines Schweineauges ex vivo. Links
ist der konventionelle B-Scan und rechts der BM-Mode-Scan gezeigt. NRE: Nullreferenzebene.
Dispersion Encoded Full Range: Der implementierte DEFR kann die durch Spiegelarte-
fakte vorliegende Doppeldeutigkeit im B-Scans reduzieren (Abbildung 5.8). Spiegelartefakte der
Hauptreflexe an den Strukuru¨berga¨ngen (Cornea, Iris, Linse) werden vollsta¨ndig entfernt; Be-
standteile im Inneren der Strukturen verbleiben teilweise als residuelle Signale im B-Scan. Der
DEFR vollzieht 20 Iterationen bei einem Schwellwert von γ = 0,92 fu¨r die multi peak detection.
Abbildung 5.8: 2D-Tiefenschnitte eines Kammerwinkels innerhalb eines Schweineauges ex vivo. Links
ist der konventionelle B-Scan und rechts die Verarbeitung mit DEFR gezeigt. NRE: Nullreferenzebene.
Die Datenverarbeitung verwendet einen Weißabgleich mit durch Tiefpassfilterung generiertem
Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Gridding und eine Hanning-Fensterung. Fixed Pat-
tern Noise wird durch die minimum-variance mean-line subtraction Methode aus dem Signal
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entfernt. Nach logarithmischer Skalierung werden die Amplitudenwerte in Grauwerte umgerech-
net.
5.1.3 Demonstration einer dispersionsbasierten Methode im Applikationssystem
eines klinischen Prototyps
Abbildung 5.9 demonstriert die Funktionsfa¨higkeit der Spiegelartefaktunterdru¨ckung mittels
DEFR innerhalb des Applikationssystems eines klinischen Prototyps fu¨r die fs-Laserchirurgie
an der Augenlinse aus Abbildung 3.4.
Abbildung 5.9: OCT-Aufnahmen des vorderen Augensegments eines Schweineauges ex vivo nach kon-
ventioneller Verarbeitung (links) und nach Verarbeitung mit DEFR (rechts). Die gestrichelte horizontale
Linie gibt die Nullreferenzposition an und die A-Scans sind entlang der vertikalen blauen Linien gene-
riert. Die Aufnahmen sind jeweils aus zwei B-Scans zusammengesetzt, wobei der Fokus in axialer Richtung
einmal im vorderen und einmal im hinteren Teil des vorderen Augensegments positioniert wurde. nach
[Mat14, Mat16a]
Die Tiefenschnittbilder zeigen das gesamte vordere Augensegment eines Schweineauges ex vi-
vo von der vorderen Oberfla¨che der Cornea bis zur hinteren Oberfla¨che der Augenlinse. Da
das OCT-System eine zu geringe Tiefenscha¨rfe besitzt, um in einem einzelnen B-Scan ausrei-
chend Kontrast sowohl von der Cornea als auch der Linsenru¨ckseite zu erhalten, wurden fu¨r
die Aufnahme zwei B-Scans mit axial verschobenen Fokus u¨berlagert. Bei der Aufnahme eines
B-Scans liegt der Fokus im vorderen und bei der Aufnahme des anderen B-Scans im hinteren
Teil des vorderen Augensegments. Die Nullreferenzebene bleibt unvera¨ndert ungefa¨hr in der
Mitte der Augenlinse positioniert. Zur Verarbeitung werden ein Weißabgleich mit einem durch
Mittelung generiertem Referenzsignal, eine k-Linearisierung mittels Dechirp-Kennlinie und eine
Hanning-Fensterung durchgefu¨hrt. Der DEFR-Algorithmus vollzieht 10 Iterationen bei einem
Schwellwert von γ = 0,6 fu¨r die multi peak detection. Die Amplitudenwerte werden abschließend
logarithmisch skaliert in Grauwerte umgerechnet. Durch die Verarbeitung mittels DEFR werden
Spiegelartefakte in den B-Scans reduziert und die reale Probenstruktur bleibt erhalten.
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5.2 Adaptive Optik mit Wellenfrontsensor fu¨r die OCT-gefu¨hrte
Laserchirurgie
5.2.1 Korrektur von Aberrationen und Verbesserung des Laserfokus
In diesem Abschnitt wird eine beispielhafte Wellenfrontkorrektur mittels konventioneller adap-
tiver Optik mit Wellenfrontsensor gezeigt. In das mit destilliertem Wasser gefu¨llte Modellauge
wird ein Teflonband als Target eingesetzt. Anschließend erfolgt eine Wellenfrontkorrektur im
geschlossenen Regelkreis unter Verwendung des fs-Lasers als Lichtquelle.
Abbildung 5.10 zeigt einen typischen Einschaltvorgang fu¨r die konventionelle adaptive Optik.
Daru¨ber hinaus sind die aberrierte Wellenfront zu Beginn der Optimierung sowie die resultieren-
de korrigierte Wellenfront dargestellt. Nach Einschalten der Regelung sinken die Wellenfront-
fehler innerhalb von ungefa¨hr 2 s von 0,523 ± 0,001 µm RMS und 2,405 ± 0,061 µm P-V auf
0,030± 0,001 µm RMS und 0,226± 0,017 µm P-V. Die Werte der Wellenfrontfehler sind jeweils
Mittelwerte von 20 Einzelmessungen vor bzw. nach der Optimierung und die Messunsicherheit
ist durch die Standardabweichung angegeben. Nach dem Mare´chal-Kriterium gilt ein System ab
einem RMS-Fehler kleiner als λ/14 (hier 0,8 µm/14 = 0,057 µm) als beugungsbegrenzt.
Aus den gemessenen Wellenfronten werden mit Hilfe der Software HASO der Firma Imagine Eyes
Abbildung 5.10: Typischer Einschaltvorgang einer Wellenfrontkorrektur mittels konventioneller adap-
tiver Optik mit Wellenfrontsensor. Innerhalb von etwa 2 s nach Einschalten des Regelkreises wird das
Optimum der Korrektur erreicht. Die obere Wellenfrontkarte beschreibt das aberrierte System und die
untere Wellenfrontkarte das korrigierte System.
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Abbildung 5.11: Punktspreizfunktionen (PSF) fu¨r die in Abbildung 5.10 gezeigten Wellenfronten unter
Annahme einer perfekten Linse und einer numerischen Apertur von 0,23. Die untere PSF ist fu¨r das
aberrierte und die obere PSF fu¨r das korrigierte System. Die Profile im Graphen auf der linken Seite sind
entlang der gestrichelten weißen Linien generiert.
die korrespondierenden Punktspreizfunktionen berechnet. Dies geschieht unter der Annahme ei-
ner perfekten Fokussierlinse mit einer numerischen Apertur von etwa 0,23. Die Punktspreizfunk-
tionen sind in Abbildung 5.11 gezeigt. Der verzerrte Fokus des aberrierten Systems mit einem
Strehl-Verha¨ltnis von 0,033 wird durch die Optimierung stark komprimiert und besitzt nach der
Optimierung mit einem Strehl-Verha¨ltnis von 0,945 einen Wert nahe dem Maximum.
In Abbildung 5.12 sind die Koeffizientenwerte einer Zernike-Zerlegung der Wellenfronten aus
Abbildung 5.10 bis zum Astigmatismus 9. Ordnung dargestellt. Die Koeffizienten fu¨r Defokus
und Verkippung werden nicht beru¨cksichtigt. Die wesentlichen Wellenfrontfehler des aberrierten
Systems sind in dieser Messung Astigmatismus (etwa 0,1 µm absolut), Koma (etwa 0,85 µm ab-
solut) und spha¨rische Aberration (etwa 0,65 µm absolut). Die Fehler ko¨nnen durch die Korrektur
mit adaptiver Optik deutlich reduziert werden (< 0,02 µm absolut).
5.2.2 Langzeitstabilita¨t einer Wellenfrontkorrektur
In den meisten der in dieser Arbeit beschriebenen Experimente wird der verformbare Spiegel
derart verwendet, dass seine korrigierte Spiegelform im offenen Regelkreis gehalten wird. Das
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Abbildung 5.12: Zernike-Zerlegung der Wellenfronten aus Abbildung 5.10 bis zum Astigmatismus 9.
Ordnung unter Vernachla¨ssigung der Koeffizienten fu¨r Defokus und Verkippung. Die dominierenden Wel-
lenfrontfehler Astigmatismus, Koma und spha¨rische Aberration im aberrierten System ko¨nnen mittels
adaptiver Optik deutlich reduziert werden.
bedeutet, dass die Steuerspannungen der Aktuatoren des Spiegels ohne Nachregelung konstant
gesetzt werden. Nachfolgend wird die Langzeitstabilita¨t der Wellenfrontkorrektur im offenen
Regelkreis untersucht und mit der im geschlossenen Regelkreis verglichen.
Zuna¨chst wird eine konventionelle Wellenfrontkorrektur durchgefu¨hrt, wobei die SLD als Licht-
quelle fu¨r die Optimierung verwendet wird. Jeweils u¨ber eine Zeit von zwei Stunden werden der
RMS- und der P-V-Fehler fu¨r das korrigierte System im offenen und im geschlossenen Regel-
kreis aufgezeichnet. Die Aufnahmerate betra¨gt etwa sechs Bilder pro Sekunde und pro Aufnahme
werden jeweils zehn Sensorbilder gemittelt.
In Abbildung 5.13 ist das Ergebnis der Langzeitmessungen gezeigt, wobei die Datenpunkte je-
weils den Mittelwert der Messwerte der zuvor vergangenen Minute und die Fehlerbalken die
Standardabweichung darstellen. In der Angabe der Wellenfrontfehler werden die Werte fu¨r De-
fokus und Verkippung ignoriert. Der Wellenfrontfehler fu¨r das korrigierte System im offenen Re-
gelkreis betra¨gt fu¨r die Gesamtdauer von zwei Stunden im Mittel 0,033 µm RMS bzw. 0,191 µm
P-V. Die Standardabweichungen liegen bei 0,001 µm bzw. 0,008 µm. Im geschlossenen Regelkreis
wird der gleiche mittlere Wellenfrontfehler von 0,033 µm RMS bzw. 0,189 µm P-V gemessen.
Die Standardabweichungen von 0,001 µm bzw. 0,008 µm stimmen mit der Messung im offenen
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Abbildung 5.13: Untersuchung der Langzeitstabilita¨t einer Aberrationskorrektur mit Wellenfrontsen-
sor. Die angegebenen Messwerte beziehen sich auf die Gesamtaufnahmedauer von 120 Minuten. Die
Messunsicherheit ist durch die Standardabweichung gegeben. Die RMS- und P-V-Fehler stimmen fu¨r den
Betrieb im offenen und geschlossenen Regelkreis in Wert und Streuung u¨berein. In den angegebenen
Wellenfrontfehlern sind die Aberrationen fu¨r Defokus und Verkippung nicht inbegriffen.
Regelkreis u¨berein. Die Messkurven fu¨r den geschlossenen Regelkreis verlaufen aufgrund der ak-
tiven Nachregelung wellenartig. Die Wellenfrontfehler im offenen Regelkreis steigen mit der Zeit
geringfu¨gig an; in 120 Minuten erho¨hen sich der RMS-Fehler um 0,001 µm und der P-V-Fehler
um 0,014 µm.
5.2.3 Senkung der Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch
In diesem Abschnitt werden die Einflu¨sse einer Wellenfrontkorrektur und einer zeitlichen Fokus-
sierung der Laserpulse auf die Schwellenenergie eines Laser-induzierten optischen Durchbruchs
untersucht.
Zuna¨chst wird eine konventionelle Wellenfrontkorrektur durchgefu¨hrt, wobei der fs-Laser bei
niedriger Pulsenergie als Lichtquelle verwendet wird. Die Wellenfrontfehler betragen fu¨r das ab-
errierte System etwa 0,43 µm RMS und fu¨r das korrigierte System etwa 0,03 µm RMS. Nach
Entfernung des Teflonbands aus dem Modellauge werden Pulstransmissionsmessungen fu¨r das
aberrierte und fu¨r das korrigierte System im offenen Regelkreis bei verschiedenen Laserpulsdau-
ern zwischen 300 fs und 130 fs (TGauss) durchgefu¨hrt. Die Pulsdauern werden durch Verstimmen
der Kompressoreinheit im Versta¨rker des Lasersystems eingestellt und unmittelbar vor dem Mo-
dellauge mit dem Autokorrelator mini der Firma APE gemessen. Die Galvanometerscanspiegel
ruhen jeweils an ihrer Mittelposition, sodass der Laserstrahl auf der optischen Achse in das
Modellauge eintritt. Durch kontinuierliches Drehen der Halbwellenplatte am Anfang des Sys-
tems wird die Pulsenergie langsam bis oberhalb der Schwellenenergie fu¨r den Laser-induzierten
optischen Durchbruch erho¨ht. Die Pulswiederholrate betra¨gt in diesem Versuch 500 Hz.
Eine Wellenfrontkorrektur mittels adaptiver Optik reduziert bei konstanter Laserpulsdauer die
Schwellenenergie im Mittel um den Faktor 3,2 (Abbildung 5.14). Bei einer Pulsdauer von 300 fs
wird zum Beispiel eine Senkung der Schwellenenergie von etwa 1,45 µJ auf 0,43 µJ gemessen und
bei einer Pulsdauer von 130 fs eine Reduzierung von etwa 0,84 µJ auf 0,26 µJ. Die Verringerung
der Laserpulsdauer von 300 fs auf 130 fs bewirkt eine Senkung der Schwellenenergie um einen
Faktor von ungefa¨hr 1,7. So wird fu¨r das aberrierte System die Schwellenenergie von etwa 1,45 µJ
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Abbildung 5.14: Die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchburch wird durch
Wellenfrontkorrektur und durch zeitliche Pulskompression gesenkt. Durch Wellenfrontkorrektur ist eine
Senkung um einen Faktor von etwa 3,2 mo¨glich; die zeitliche Komprimierung der Laserpulse von 300 fs
auf 130 fs reduziert die Schwelle zusa¨tzlich um einen Faktor 1,7.
auf 0, 84 µJ reduziert und fu¨r das korrigierte System von etwa 0,43 µJ auf 0,26 µJ. Die Kombi-
nation aus Wellenfrontkorrektur und zeitlicher Pulskompression reduziert die Schwellenenergie
insgesamt von etwa 1,45 µJ auf 0,26 µJ, was einem Faktor von etwa 5,6 entspricht.
5.2.4 Ermittlung der Schwellenenergie mittels optischer Koha¨renztomografie
Fu¨r eine spa¨tere klinische Anwendung ist es sinnvoll, u¨ber eine Methode zu verfu¨gen, welche
die Schwellenenergie fu¨r den Laser-induzierten optischen Durchbruch direkt am Patientenauge
bestimmen kann. Eine Pulstransmissionsmessung ist hier nicht anwendbar. In diesem Abschnitt
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wird untersucht, inwieweit das parallel detektierende OCT-System zur Erkennung der Durch-
bruchschwelle eingesetzt werden kann.
Zuna¨chst wird eine konventionelle Wellenfrontkorrektur durchgefu¨hrt, wobei der fs-Laser bei
niedriger Pulsenergie als Lichtquelle eingesetzt wird. Die Wellenfrontfehler werden fu¨r das aber-
rierte System zu etwa 2,02 µm P-V bzw. 0,47 µm RMS und fu¨r das korrigierte System zu etwa
0,17 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS bestimmt. Die Laserpulsdauer am Ort des Modellauges betra¨gt
129 fs.
Neben Pulstransmissionsmessungen fu¨r das aberrierte und das korrigierte System wird versucht,
die Durchbruchschwelle mit Hilfe von OCT-Bildern zu bestimmen. Dazu wird die Aufnahme
des Spektrometers durch das Synchronisationssignal des Lasersystems bei geo¨ffneten elektro-
mechanischem Verschluss vor dem Laseraustrittsfenster getriggert. Das OCT-System wird im
M-Scan-Modus betrieben. Das bedeutet, dass die Scanspiegel wa¨hrend der Datenaufnahme an
ihren Mittelpositionen ruhen und die OCT-Bilder A-Scans am gleichen Ort zu unterschiedlichen
Zeitpunkten zeigen. Die Laserpulsenergie wird langsam durch Drehen der Halbwellenplatte in
kleinen Schritten erho¨ht bis im M-Scan sicher ein Streusignal am Ort des Fokus erscheint. An
dieser Winkelstellung der Halbwellenplatte wird die Laserpulsenergie u¨ber insgesamt 10.000 Pul-
se am ersten Energiesensor gemessen. Der Vorgang wird fu¨r das aberrierte und das korrigierte
System jeweils zehnmal durchgefu¨hrt.
In Abbildung 5.15 sind beispielhafte M-Scans gezeigt, welche das Auftreten eines Streusignals bei
U¨berschreiten der Durchbruchschwelle demonstrieren. Tabelle 5.1 fasst die mittels M-Scans be-
stimmten Schwellenenergien zusammen. Insgesamt wird die Schwellenenergie fu¨r das aberrierte
System zu 1,001±0,006 µJ und die Schwellenenergie fu¨r das korrigierte System zu 0,483±0,004 µJ
bestimmt. Die Durchbruchschwellen sind zum Vergleich in die Graphen der Pulstransmissions-
messungen in Abbildung 5.16 eingezeichnet. Die mittels OCT bestimmten Schwellenenergien
stimmen gut mit den Schwellenenergien u¨berein, welche sich aus den Pulstransmissionskurven
ergeben.
Abbildung 5.15: Beispielhafte M-Scans zur Demonstration der Bestimmung einer Durchbruchschwelle.
Die Laserpulsenergie wird zwischen den M-Scans von links nach rechts erho¨ht. Im fu¨nften M-Scan wird
ein Streusignal am Ort des Fokus durchga¨ngig detektiert. Die zugeho¨rige Laserpulsenergie definiert die
Durchbruchschwelle.
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Mittelwert 〈E〉 1,001 0,483
Unsicherheit u (E) (*) 0,006 0,004
(*) Die Messunsicherheit ergibt sich aus der Multiplikation des Standardfehlers mit dem Quantil
Q (n = 9;P = 0,95) = 2,262 der Student-t-Verteilung als Korrekturfaktor bei kleiner Stichprobengro¨-
ße. n gibt die Anzahl der Freiheitsgrade und P den zweiseitigen Vertrauensbereich an.
Abbildung 5.16: Die mittels OCT bestimmten Schwellenenergien Eth,OCT stimmen gut mit den Schwel-
lenenergien der Pulstransmissionsmessung u¨berein.
5.2.5 Bestimmung des aplanatischen Volumens
Das aplanatische Volumen kennzeichnet den Bereich um den Optimierungspunkt einer Wellen-
frontkorrektur, in welchem die Schwellenenergie ungefa¨hr gleich bleibt. In diesem Bereich kann
ein Laserschnitt mit gleichen Laserparametern generiert werden.
In das mit destilliertem Wasser gefu¨llte Modellauge wird ein Teflonband eingeha¨ngt und es
findet eine konventionelle Wellenfrontkorrektur statt. Als Strahlquelle dient der fs-Laser bei
1 kHz Pulswiederholrate mit niedriger Pulsenergie. Die Flu¨ssiglinse wird wa¨hrend der Korrektur
in der smartLab-Anwendung auf eine relative Stellung von 0,35 gesetzt. Die Wellenfrontfehler
betragen fu¨r das aberrierte System etwa 1,59 µm P-V bzw. 0,34 µm RMS und fu¨r das korrigierte
System etwa 0,20 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS. Die Laserpulsdauer vor dem Modellauge wird mit
Hilfe des Autokorrelators mini der Firma APE zu 152 fs gemessen.
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Zur Bestimmung der Schwellenenergien fu¨r den Laser-induzierten optischen Durchbruch werden
Pulstransmissionsmessungen durchgefu¨hrt. Der Laserfokus wird jeweils fu¨r das aberrierte und
das korrigierte System zwischen den Messungen dreidimensional verschoben. Fu¨r jede relative
Position der Flu¨ssiglinse zwischen 0,1 und 0,6 in Schritten von 0,05 werden die x-Positionen fu¨r
y = 0 V bzw. die y-Positionen fu¨r x = 0 V zwischen −0,5 V und +0,5 V variiert. Die relative
A¨nderung der Flu¨ssiglinse um 0,05 entspricht einem axialen Fokusversatz von ungefa¨hr 150 µm.
Der Steuerspannungsbereich von 1 V fu¨r den x- bzw. y-Galvanometerscanspiegel u¨bersetzt in
einen Scanbereich von 556 µm.
In Abbildung 5.17 sind die Schwellenenergien fu¨r das aberrierte System gezeigt. Fu¨r eine axiale
Fokusverschiebung zwischen ±0,75 mm und eine laterale Strahlablenkung zwischen ±0,28 mm
liegt die Schwellenenergie fu¨r den Laser-induzierten optischen Durchbruch durchga¨ngig bei etwa
0,8 µJ.
Die Schwellenenergien fu¨r das korrigierte System sind in Abbildung 5.18 dargestellt. Eine axiale
Fokusverschiebung zwischen ±0,75 mm hat insgesamt einen geringeren Einfluss auf die Schwel-
lenenergie. Bei lateral abgelenkten Strahlen nimmt die Schwellenenergie mit zunehmender Tiefe
zu, wobei die Zunahme fu¨r gro¨ßere Strahlablenkungen gro¨ßer ist. Bei einer Strahlablenkung von
x = 0,28 mm beispielsweise liegt die Schwellenenergie fu¨r z = −0,75 mm bei etwa 0,59 µJ und fu¨r
z = +0,75 mm bei etwa 0,87 µJ. Fu¨r achsnahe Strahlen hat die Variation der axialen Fokusposi-
tion zwischen ±0,75 mm keinen oder nur einen sehr geringen Einfluss auf die Schwellenenergie.
Sie liegt u¨ber den gesamten Bereich bei etwa 0,31 µJ.
Abbildung 5.17: Die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch liegt beim
aberrierten System bei etwa 0,8 µJ unabha¨ngig der Fokuspositionierung innerhalb des im Graphen ange-
gebenen Bereichs (lateral: ±0,28 mm, axial: ±0,75 mm).
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Abbildung 5.18: Die laterale Strahlablenkung besitzt beim korrigierten System großen Einfluss auf die
Ho¨he der Durchbruchschwelle. Eine axiale Fokusverschiebung zwischen ±0,75 mm hat insgesamt nur einen
geringen Einfluss. Die Schwellenenergie nimmt fu¨r lateral abgelenkte Strahlen mit zunehmender Tiefe zu,
wobei die Zunahme fu¨r gro¨ßere Strahlablenkungen gro¨ßer ist.
Die laterale Strahlablenkung besitzt einen großen Einfluss auf die Ho¨he der Schwellenenergie.
So erho¨ht sich an der axialen Position z = 0 mm die Schwellenenergie von etwa 0,31 µJ fu¨r
x = 0 mm auf etwa 0,58 µJ fu¨r x = −0,28 mm bzw. auf etwa 0,77 µJ fu¨r x = +0,28 mm. In
y-Richtung ist die Zunahme der Schwellenenergie a¨hnlich und liegt fu¨r z = 0 mm bei etwa
0,72 µJ fu¨r y = −0,28 mm und bei etwa 0,83 µJ fu¨r y = +0,28 mm. Der Bereich, in welchem die
Schwellenenergie nur geringfu¨gig zunimmt, befindet sich fu¨r das korrigierte System in lateraler
Richtung ungefa¨hr zwischen ±0,06 mm.
5.2.6 Einfluss von Wellenfrontaberrationen auf die Durchbruchschwelle
In diesem Abschnitt wird der Einfluss verschiedener Zernike-Moden als Wellenfronten auf die
Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch untersucht.
Zuna¨chst wird eine konventionelle Wellenfrontkorrektur durchgefu¨hrt, wobei der fs-Laser bei
niedriger Pulsenergie als Strahlquelle fu¨r die Korrektur eingesetzt wird. Die Wellenfrontfehler be-
tragen fu¨r das aberrierte System 2,06 µm P-V bzw. 0, 44 µm RMS und fu¨r das korrigierte System
0,19 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS. Ausgehend vom korrigierten System werden Pulstransmissions-
messungen fu¨r verschiedene Wellenfronten durchgefu¨hrt, welche Zernike-Moden mit variierendem
Wert entsprechen. Die dafu¨r notwendigen Spiegelformen werden mit Hilfe der Software Casao
im offenen Regelkreis unter Verwendung der zuvor bestimmten Kommandomatrix eingestellt.
So wird der korrigierten Wellenfront sequenziell jeweils eine Zernike-Mode mit Wert zwischen
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Abbildung 5.19: Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch in Abha¨ngigkeit
verschiedener Wellenfronten.
±2 µm bei einer Schrittweite von 0,2 µm addiert. Die Laserpulsdauer liegt bei den Pulstransmis-
sionsmessungen bei 141 fs und die Pulswiederholrate betra¨gt 1 kHz.
In Abbildung 5.19 sind die gemessenen Schwellenenergien fu¨r einen optischen Durchbruch in
Abha¨ngigkeit des Wertes verschiedener Zernike-Moden gezeigt. Die Wellenfrontaberrationen fu¨r
Defokus und Verkippung haben keinen bzw. einen nur geringen Einfluss auf die Schwellenenergie.
Den gro¨ßten Einfluss auf die Durchbruchschwelle haben die Zernike-Moden fu¨r Astigmatismus
und spha¨rische Aberration. Bei großen Werten fu¨r Astigmatismus liegt die Schwellenenergie
bei Werten um 2 µJ. Ebenfalls einen deutlichen Einfluss auf die Durchbruchschwelle besitzen
Koma und Trefoil, allerdings geringer als Astigmatismus oder spha¨rische Aberration. Bei großen
absoluten Werten fu¨r Koma liegt die Schwellenenergie bei etwa 1,2 µJ. Ein Hystereseeffekt auf
die Durchbruchschwelle ist bei Variation der Zernike-Werte nicht feststellbar.
5.2.7 Laserschneiden mo¨glicher Zielstrukturen im Modellauge
Die Experimente zum Schneiden mo¨glicher Zielstrukturen im Modellauge sind mit einer vorhe-
rigen Systemversion durchgefu¨hrt worden. Der experimentelle Aufbau des Systems ist in Abbil-
dung 5.20 gezeigt. Eine ausfu¨hrliche Beschreibung des Systems und damit erzielte Ergebnisse
sind in [Mat16b] und [Mat15] zu finden.
Der fs-Laserstrahl tritt in dieser Systemversion unmittelbar vor dem verformbaren Spiegel u¨ber
einen polarisierenden Strahlteilerwu¨rfel in das System ein. Der OCT-Strahl wird u¨ber einen
Klappspiegel an dieser Stelle eingekoppelt und teilt sich die nachfolgenden Komponenten mit
dem fs-Laserstrahl. Ein simultaner Betrieb von OCT und Laserapplikation ist nicht mo¨glich.
Daru¨ber hinaus verfu¨gt das System noch nicht u¨ber eine elektrisch steuerbare Flu¨ssiglinse zur
axialen Positionierung des Fokus. Der Fokus kann axial in Stufen verschoben werden, indem
























Abbildung 5.20: Schematischer U¨berblick eines durch adaptive Optik und optische Koha¨renztomografie
erweiterten fs-Lasersystems. PST: polarisierender Strahlteilerwu¨rfel, λ/2: Halbwellenplatte, SA: Strahl-
aufweiter, SLD: Superlumineszenzdiode. nach [Mat16b]
verschiedene Linsen in einem Linsenrad in den Strahlengang eingeschwenkt werden. Das Model-
lauge verwendet eine aspha¨rische Linse mit effektiver Brennweite von 17 mm in Luft (KPA031,
Newport, USA). Durch A¨nderung des gegenseitigen Abstandes der letzten beiden Linsen vor
dem Modellauge wa¨re eine stufenlose axiale Fokusverschiebung ohne Vignettierung an der Au-
genpupille mo¨glich.
Die Wellenfrontfehler werden zu 0,270 µm RMS fu¨r das aberrierte System und zu 0,064 µm
fu¨r das korrigierte System bestimmt. Die korrespondierenden Strehl-Verha¨ltnisse sind 0,11 und
0,78. Die Schwellenenergien fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch in Wasser sind
wiederum durch Pulstransmissionsmessungen bestimmt worden. Sie betragen etwa 3,0 µJ fu¨r
das aberrierte System und etwa 1,3 µJ fu¨r das korrigierte System. Bei den Messungen wurde
einer Pulswiederholrate von 5 kHz verwendet und die Laserpulsdauer am Laseraustrittsfenster
betrug etwa 250 fs. Die Pulsdauer unmittelbar vor dem Modellauge wurde nicht bestimmt.
Abbildung 5.21: Phantomstruktur fu¨r eine epiretinale Membran. Retinales Gewebe wird vorsichtig aus
einem Schweineauge herausgeschnitten und auf einen Metallwinkel geklebt, welcher in das Augenmodell
geha¨ngt wird. Eine synthetische Folie ist u¨ber einen zweiten Metallwinkel gespannt und vor dem Gewebe-
stu¨ck justierbar. Der B-Scan zeigt eine exemplarische Probenstruktur. Der A-Scan auf der rechten Seite
ist entlang der gestrichelten Linie erstellt. nach [Mat16b]
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In das Modellauge wird eine Phantomstruktur eingebracht, welche eine epiretinale Membran vor
retinalem Gewebe imitiert. In Abbildung 5.21 sind eine schematische Zeichnung der Probenher-
stellung und ein beispielhafter B-Scan der Probenstruktur gezeigt. Zum Herauslo¨sen eines retina-
len Gewebestu¨cks wird die Sklera eines Schweineauges, bezogen von einem lokalen Schlachthof,
unterhalb der Glasko¨rperbasis nahe der a¨quatorialen Ebene mit einem Skalpell angeritzt und
durchstochen. Ausgehend von diesem Einstich wird der Bulbus entlang des A¨quators mit einer
chirurgischen Schere geschnitten. Nach vollsta¨ndiger Ero¨ffnung des Bulbus wird der Glasko¨rper
ausgegossen, indem der hintere Augenbecher mit einer Pinzette leicht angehoben wird. Mit Hilfe
eines Trepans mit einem Durchmesser von 11 mm wird ein rundes Gewebestu¨ck aus dem hinteren
Augenbecher ausgestanzt. Beim Ausgießen des Glasko¨rpers und durch den Einsatz des Trepans
kann sich die Fotorezeptorschicht leicht ablo¨sen, sodass den in diesem Abschnitt gezeigten retina-
len Gewebestu¨cken die neuronalen Schichten fehlen. Das retinale Pigmentepithel (RPE) blieb
allerdings auf der Aderhaut erhalten. Die Ru¨ckseite des Gewebestu¨cks wird mittels Cyanacrylat
an einen Metallwinkel geklebt und dieser in die wassergefu¨llte Kammer des Modellauges einge-
ha¨ngt. Eine transparente synthetische Folie (Polyethylen, Materialsta¨rke etwa 0,011 mm) wird
u¨ber einen zweiten Metallwinkel mit einem Durchgangsloch gespannt. Der zweite Winkel wird
justierbar relativ zur Gewebeprobe ebenfalls in das Modellauge eingebracht.
Wa¨hrend des Schneidversuchs wird das adaptive Optik System im offenen Regelkreis betrieben.
Mit Hilfe des OCT-Systems werden vor dem Schneiden der Laserfokus auf der Folie platziert
und nach dem Schneiden die Laserschnitte begutachtet. Die z-Position des Laserfokus wurde
zuvor bestimmt, indem Schnitte in Teststrukturen (hydriertes Contaflex 75 Clear der Frima
Contamac und Teflonband im Modellauge) eingebracht und mittels OCT untersucht wurden. Die
Phantomstruktur fu¨r eine epiretinale Membran wurde anschließend innerhalb des Modellauges
mittels Translationstischen so positioniert, dass die synthetische Folie am Ort des Laserfokus im
OCT-Bild lag. Um die Folie verla¨sslich zu durchschneiden, wurde der Laserfokus ±10 µm um
die Mittelposition in 20 Schritten entlang der z-Achse verschoben. Dazu wurde der verformbare
Spiegel verwendet und der Wert der Defokus Zernike-Mode zwischen jedem Schritt variiert. Fu¨r
Abbildung 5.22: Gezieltes Laserschneiden einer synthetischen Folie nahe retinalem Gewebe eines
Schweineauges ex vivo. Das System arbeitete im korrigierten Zustand im offenen Regelkreis. Der Li-
nienschnitt wurde entlang der x-Achse mit einer La¨nge von 550 µm programmiert. Die Laserpulsenergie
lag nahe der Durchbruchschwelle von 1,3 µJ gemessen vor dem Modellauge. Die OCT-Volumen stellen
einen lateralen Bereich von 2,2 mm x 2,2 mm dar. nach [Mat16b]
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jeden z-Schritt wurde eine Linie entlang der x-Achse mit einer La¨nge von etwa 550 µm und
einem 1 µm Spotabstand durchgefu¨hrt. Der Linienschnitt wurde um die Mittelpositionen der
Galvanometerscanspiegel herum durchgefu¨hrt.
In Abbildung 5.22 wird ein gezielter Laserschitt durch eine synthetische Folie nahe einem re-
tinalen Gewebestu¨ck gezeigt. Das linke Bild zeigt ein OCT-Volumen unmittelbar vor der La-
serpulsapplikation und das rechte Bild das Ergebnis nach der Schneidprozedur. Das System
befand sich im korrigierten Zustand und die verwendete Laserpulsenergie von 1,3 µJ war nahe
der Durchbruchschwelle.
Ein genauer Blick auf die Folie in Abbildung 5.23 zeigt, dass die Folie u¨ber eine La¨nge von
550 µm geschnitten wurde. U¨ber eine La¨nge von etwa 300 µm ist der Laserschnitt senkrecht zur
Schnittrichtung verbreitert, was vermutlich auf initiale Spannungen in der Folie aufgrund der
Probenherstellung zuru¨ckzufu¨hren ist. Am weitesten Punkt hat der Schnitt eine Breite von et-
wa 30 µm ohne erkennbare Materialmodifikationen an den Randbereichen. Das tiefer liegende
retinale Gewebe wurde durch die transparente Membran hindurch und nach Entfernen der Mem-
bran mittels OCT untersucht. La¨sionen oder Vera¨nderungen im retinalen Gewebe konnten nicht
identifiziert werden.
Abbildung 5.23: Detaillierter Blick auf den Laserschnitt in Abbildung 5.22. Der Schnitt hat eine La¨nge
von etwa 550µm. U¨ber eine La¨nge von etwa 300µm ist der Schnitt senkrecht zur Schneidrichtung aufge-
weitet. Am breitesten Punkt betra¨gt die Aufweitung 30 µm. Eine Laserla¨sion oder eine Vera¨nderung im
tiefer liegenden retinalen Gewebe ist in den OCT-Aufnahmen nicht erkennbar. Die Skalenbalken geben
200 µm an. nach [Mat16b]
Zum Vergleich sind in Abbildung 5.24 Beispiele von Situationen gezeigt, in welchen das retinale
Gewebe durch Schneiden der nahegelegenen Folie gescha¨digt oder vera¨ndert wurde. In Abbildung
5.24 (a) lag die Laserpulsenergie bei etwa 4,7 µJ und es sind signifikante Scha¨den mit Blasen-
bildung im B-Scan sichtbar. Die Verwendung von Pulsenergien von etwa 3,1 µJ in Abbildung
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5.24 (b) fu¨hrte zu leichten Gewebevera¨nderungen im retinalen Pigmentepithel. In beiden Fa¨llen
wurde das Lasersystem im aberrierten Zustand verwendet.
Abbildung 5.24: Die Verwendung ho¨herer Pulsenergien fu¨hrt zu Scha¨den oder Vera¨nderungen im re-
tinalen Gewebe. (a) Starke Scha¨den des RPE mit Blasenbildung; das System war im aberrierten Zustand
und die Pulsenergie lag bei 4,7µJ. (b) Leichte Vera¨nderungen im RPE; das Sytem war im aberrierten
Zustand und die Pulsenergie lag bei 3,1µJ. Die Skalenbalken geben 200µm an. nach [Mat16b]
5.2.8 Untersuchungen zum Scha¨digungspotenzial von Laserschnitten
In diesem Abschnitt werden Untersuchungen zum Scha¨digungspotenzial von Laserschnitten nahe
retinalem Gewebe beschrieben. Mittels OCT werden in retinalen Gewebestu¨cken vom Schwein
strukturelle Vera¨nderungen begutachtet, welche durch fs-Laserschnitte vor den Gewebeproben
hervorgerufen werden. Die Laserschnitte werden sowohl fu¨r das aberrierte als auch fu¨r das kor-
rigierte System nahe der Durchbruchschwellen mit zunehmenden Absta¨nden zum retinalen Ge-
webe durchgefu¨hrt.
Zuna¨chst findet eine konventionelle Wellenfrontkorrektur statt, wobei als Strahlquelle fu¨r die
Optimierung der fs-Laser bei 1 kHz Pulswiederholrate und mit niedriger Pulsenergie verwendet
wird. Die Wellenfrontfehler betragen fu¨r das aberrierte System etwa 2,45 µm P-V bzw. 0,52 µm
RMS und fu¨r das korrigierte System etwa 0,17 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS. Die Laserpulsdauer
vor dem Modellauge betra¨gt etwa 130 fs.
Die Pra¨paration der Gewebestu¨cke ist a¨hnlich der Beschreibungen in Abschnitt 5.2.7 und unter-
scheidet sich in diesen Versuchen darin, dass die Gewebestu¨cke durch ein Trepan mit niedrigeren
Durchmesser von 9 mm aus dem hinteren Augenbecher ausgestanzt und anschließend innerhalb
eines Ringes in einen feinjustierbaren Spiegelhalter fu¨r 1/2” Optiken eingesetzt werden. Der
Spiegelhalter wird von oben in das Modellauge eingeha¨ngt und kann durch motorisierte Li-
nearachsen in den drei Raumrichtungen verschoben werden. Der fs-Laser wird direkt vor dem
retinalen Gewebestu¨ck in das Wasser appliziert.
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Unmittelbar vor den Laserschnitten wird die Probe im Modellauge so justiert, dass sie am Ort
des Fokus und senkrecht zur optischen Achse des Laserstrahls steht. Dazu wird die Probe durch
einen OCT-Kreuzscan in x- und y-Richtung visualisiert und Verkippungen der Probe mit Hilfe
der Feingewindeschrauben am Spiegelhalter beseitigt. Die Laserschnitte vor der Probe werden
erzeugt, indem der fs-Laser mit 1 kHz Pulswiederholrate an fixer Position auf der optischen
Achse appliziert wird und die Probe mit Hilfe der motorisierten Linearachsen bewegt wird. Da-
durch wird sichergestellt, dass der Laserfokus und damit die Schwellenenergie gleich bleiben und
nicht ablenkungsbedingt variieren. Der verformbare Spiegel wird im offenen Regelkreis betrie-
ben, wobei die Spiegeloberfla¨che fu¨r das aberrierte System flach und fu¨r das korrigierte System
in seiner korrigierten Form gehalten wird. Die Laserpulse werden mit einer Energie nahe der
Durchbruchschwellen fu¨r das aberrierte bzw. fu¨r das korrigierte System appliziert. Die Durch-
bruchschwellen sind zuvor durch Pulstransmissionsmessungen bestimmt worden und betragen
etwa 0,82 µJ fu¨r das aberrierte und 0,33 µJ fu¨r das korrigierte System. Die Probe wird wa¨hrend
der Pulsapplikation in lateraler Richtung ma¨anderfo¨rmig und in axialer Richtung schrittweise
verfahren, sodass Linien mit zunehmenden Abstand zur Probe und jeweils mit einer La¨nge von
0,9 mm in x-Richtung bei einer Geschwindigkeit von 0,5 mm/s entstehen. Insgesamt werden 30
Linien in x-Richtung gefahren, welche in y-Richtung jeweils um 0,03 mm und in z-Richtung um
0,02 mm getrennt sind.
Vor und nach der Laserpulsapplikation werden OCT-Volumenscans der Probe generiert, wobei
1024 B-Scans im Volumen mit jeweils 512 A-Scans im B-Scan bei einer Rate von 50 B-Scans
pro Sekunde aufgenommen werden. Die OCT-Volumenaufnahmen stellen einen lateralen Bereich
von 1 x 1 mm2 dar, sodass der Spotabstand in x-Richtung bei 2 µm liegt und in y-Richtung bei
1 µm. Zur Auswertung werden Projektionen der mittleren Intensita¨t der enface-Ebenenen der
OCT-Volumen nahe der Probenoberfla¨che berechnet und in der Projektion sichtbare Linien ge-
za¨hlt. Die Anzahl der sichtbaren Linien u¨bersetzt durch die axiale Schrittweite von 0,02 mm in
einen Abstand, ab welchem keine Scha¨den oder Vera¨nderungen im OCT-Bild erkennbar sind. Ab-
bildung 5.25 zeigt exemplarisch Projektionen zweier Schneidversuche, einmal fu¨r das aberrierte
und einmal fu¨r das korrigierte System.
Die Ergebnisse der Schneidversuche fu¨r eine Stichprobengro¨ße von N = 5 sind in Tabelle 5.2
aufgefu¨hrt. Fu¨r das aberrierte System werden bei einer Laserpulsenergie von 0,85 µJ (1,03-fache
Schwelle) Vera¨nderungen bis zu einem maximalen Abstand von 0,320 mm und im Mittel bis zu
einem Abstand von 0,264± 0,041 mm in den OCT-Aufnahmen gefunden. Beim korrigierten Sys-
tem sind Vera¨nderungen in den retinalen Gewebestu¨cken bei einer Laserpulsenergie von 0,35 µJ
(1,06-fache Schwelle) bis zu einem maximalen Abstand von 0,120 mm in den OCT-Aufnahmen
sichtbar; im Mittel sind Vera¨nderungen bis zu einem Abstand von 0,104± 0,011 mm erkennbar.
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Abbildung 5.25: Projektionen mittlerer Intensita¨ten zweier OCT-Volumenaufnahmen nach der Laser-
pulsapplikation. Links: Laserschnitte mit dem aberrierten System bei 0,85 µJ Pulsenergie. Es sind Ver-
a¨nderungen bis zur 17. Linie erkennbar. Rechts: Laserschnitte mit dem korrigierten System bei 0,35 µJ
Pulsenergie. Es sind Vera¨nderungen bis zur 6. Linie erkennbar.
Tabelle 5.2: Auswertung der OCT-Volumenaufnahmen zur Bestimmung von Absta¨nden, ab welchen
keine A¨nderungen im retinalem Gewebe durch die Laseranwendung sichtbar sind.










1 13 0,24 6 0,1
2 17 0,32 6 0,1
3 14 0,26 6 0,1
4 14 0,26 6 0,1
5 13 0,24 7 0,12
Mittelwert 〈E〉 0,264 0,104
Unsicherheit u (E) (*) 0,041 0,011
(*) Die Messunsicherheit ergibt sich aus der Multiplikation des Standardfehlers mit dem Quantil
Q (n = 4;P = 0,95) = 2,776 der Student-t-Verteilung als Korrekturfaktor bei kleiner Stichprobengro¨ße.
n gibt die Anzahl der Freiheitsgrade und P den zweiseitigen Vertrauensbereich an.
5.3 Adaptive Optik ohne Wellenfrontsensor fu¨r die OCT-gefu¨hrte
Laserchirurgie
In diesem Abschnitt wird der Einfluss einer indirekten adaptiven Optik ohne Wellenfrontsensor
auf die laterale Auflo¨sung der OCT und auf die Schwellenenergie eines Laser-induzierten opti-
schen Durchbruchs untersucht. Dabei wird durch Modulation der Wellenfront mittels verform-
baren Spiegel eine Metrik auf OCT-B-Scans optimiert. Vor der Wellenfrontmodulation wird die
axiale Fokusposition mit Hilfe der elektrisch steuerbaren Flu¨ssiglinse und einem Autofokus-Al-
gorithmus optimiert, um den verfu¨gbaren Hub des verformbaren Spiegels nicht einzuschra¨nken.
Zu Beginn der Untersuchungen werden Bewertungsmaße fu¨r B-Scans ermittelt, welche fu¨r den
Autofokus und fu¨r die Wellenfrontmodulation geeignet sind.
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5.3.1 Ermittlung geeigneter Bewertungsmaße fu¨r OCT-Aufnahmen
Nachfolgend werden die in Abschnitt 4.4.3 beschriebenen Metriken fu¨r B-Scans hinsichtlich ihres
Einsatzes fu¨r die axiale Fokusvariation und fu¨r die Wellenfrontmodulation untersucht. Als Probe
wird das OCT-Auflo¨sungstarget APL-OP01 der Firma Arden Photonics verwendet, wobei die
erste Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters untersucht wird.
Bewertungsmaße bei Variation der axialen Fokusposition: Nach einer konventionellen
Wellenfrontkorrektur wird das System im offenen Regelkreis in der korrigierten Stellung gehalten.
Die Wellenfrontfehler betragen etwa 0,20 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS. Die axiale Fokusposition
wird varriert, indem die Position der Flu¨ssiglinse mit Hilfe der smartLab-Anwendung in Schritten
von 0,005 relativen Einheiten im Bereich von 0,1 bis 0,5 erho¨ht wird. Fu¨r jeden Schritt werden
20 B-Scans mit jeweils 512 A-Scans aufgenommen und anschließend die verschiedenen Metriken
auf den B-Scans berechnet.
Der Bereich fu¨r die Signalwerte wird in axialer Richtung±20 Pixel um die oberste Ebene des Auf-
lo¨sungsmusters herum definiert. Die Ebene liegt bei einer Tiefe von etwa 300 Pixel im OCT-Bild.
In lateraler Richtung werden die A-Scans zwischen Position 180 und 320 beru¨chsichtigt, wobei
die relevanten Strukturen des Auflo¨sungsmusters etwa mittig im OCT-Bild liegen. Der Bereich
fu¨r Hintergrundsignale wird lateral zwischen den A-Scans 180 und 320 und axial zwischen 220
und 260 Pixel Tiefe gewa¨hlt. In Abbildung 5.26 sind B-Scans fu¨r verschiedene Linsenpositionen
dargestellt und die verwendeten Untersuchungsbereiche skizziert. Die Metriken werden fu¨r linear
und logarithmisch skalierte Amplituden im B-Scan berechnet.
In Abbildung 5.27 sind die ermittelten Zielfunktionen fu¨r die linear und logarithmisch skalierten
B-Scan-Daten dargestellt. Die Metrikwerte werden zur besseren Vergleichbarkeit jeweils auf einen
Wertebereich zwischen null und eins abgebildet. Zuvor findet gegebenfalls eine Multiplikation
der Werte mit einem Faktor (−1) statt, um die entsprechende Zielfunktion nach unten geo¨ffnet
darzustellen.
Abbildung 5.26: B-Scans der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets APL-
OP01 der Firma Arden Photonics fu¨r verschiedene Positionen der Flu¨ssiglinse. Die B-Scans sind jeweils
Mittelungen u¨ber 20 Aufnahmen. Die Linsenpositionen sind in relativen Einheiten angegeben. Im linken
B-Scan sind die zur Metrikberechnung verwendeten Bildbereiche eingezeichnet. Der gelbe Kasten umgibt
den Signalbereich und der rote Kasten den Hintergrundbereich. Die Skalenbalken geben 100 µm an.
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Abbildung 5.27: Metriken bei Variation der axialen Fokusposition durch A¨nderung der Brechkraft der
elektrisch steuerbaren Flu¨ssiglinse.
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Die nachfolgenden Metriken sind fu¨r die Optimierung von B-Scans durch Fokusvariation gut
geeignet, weil sie keine oder nur geringfu¨gig ausgepra¨gte lokale Optima besitzen und die Metrik-
werte nur gering streuen:
 Intensita¨tsmetrik fu¨r linear und logarithmisch skalierte Daten
 Weber-Kontrast fu¨r linear und logarithmisch skalierte Daten
 Kontrast-zu-Rausch Verha¨ltnis (CNR II) fu¨r logarithmisch skalierte Daten
 Coefficient of Variation (CV) fu¨r logarithmisch skalierte Daten
 Scha¨rfemetrik fu¨r logarithmisch skalierte Daten
 Eqivalent Number of Looks (ENL) fu¨r logarithmisch skalierte Daten
 Mittlerer A-Scan und Summe der Werte gro¨ßer als Schwellwert γ fu¨r linear skalierte Daten
 Ra¨umliche Frequenz fu¨r linear skalierte Daten
Bei den Metriken
”
Kontrast-zu-Rausch Verha¨ltnis (CNR II)“ und
”
Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis“
wird fu¨r linear skalierte Daten nahe der optimalen Position eine erho¨hte Streuung beobach-





A-Scan“ bei der Berechnung auf logarithmisch skalierten Daten.
Bei den folgenden Metriken treten lokale Optima in sta¨rkerer Auspra¨gung auf:
 Kontrast-zu-Rausch Verha¨ltnis (CNR) fu¨r linear und logarithmisch skalierte Daten
 Scha¨rfe fu¨r linear skalierte Daten
 Coefficient of Variation (CV) fu¨r linear skalierte Daten
 Eqivalent Number of Looks (ENL) fu¨r linear skalierte Daten
 Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis fu¨r logarithmisch skalierte Daten
Bewertungsmaße bei Modulation der Wellenfront: Zuna¨chst wird eine konventionelle
Wellenfrontkorrektur durchgefu¨hrt, wobei die SLD als Lichtquelle dient. Die Wellenfrontfehler
betragen fu¨r das korrigierte System etwa 0,16 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS. Ausgehend vom korri-
gierten System werden fu¨r verschiedene Wellenfronten B-Scans der ersten Gruppe des lateralen
Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets APL-OP01 aufgenommen. Die Wellenfronten entsprechen
Zernike-Moden mit variierendem Wert. Die dafu¨r notwendigen Spiegelformen werden mit Hil-
fe der Software Casao im offenen Regelkreis eingestellt. So wird der korrigierten Wellenfront
sequenziell jeweils eine Zernike-Mode mit entsprechendem Wert addiert. Die hier angegebenen
Werte entsprechen dem Steuerwert in der Software Casao und werden zwischen ±2 µm mit einer
Schrittweite von 0,2 µm eingestellt. Fu¨r jeden Schritt werden 30 B-Scans mit jeweils 512 A-Scans
aufgenommen und anschließend die verschiedenen Metriken auf den B-Scans berechnet. Insge-
samt werden die Zernike-Moden Astigmatismus bei 0° und 45°, Coma bei 0° und 90°, spha¨rische
Aberration 3. Ordnung sowie Trefoil bei 0° und 90° angewendet.
Der Bereich fu¨r die Signalwerte wird in axialer Richtung zwischen 260 und 320 Pixel Tiefe und
lateral zwischen den A-Scans 50 und 450 festgelegt. Die oberste Ebene des Auflo¨sungsmusters
liegt bei einer Tiefe von etwa 300 Pixel und ist in lateraler Richtung mittig im OCT-Bild platziert.
Der Bereich fu¨r die Hintergrundsignale wird lateral ebenfalls zwischen den A-Scans 50 und 450
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Abbildung 5.28: B-Scans der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets APL-
OP01 der Firma Arden Photonics fu¨r verschiedene Werte der Zernike-Mode
”
Astigmatismus 0°“. Die
B-Scans sind jeweils Mittelungen u¨ber 20 einzelne Aufnahmen. Die angegebenen Werte entsprechen dem
Steuerwert in der Software Casao der Firma Imagine Eyes. Im linken B-Scan sind beispielhaft die zur
Berechnung der Metrik verwendeten Bereiche eingezeichnet. Der gelbe Kasten umgibt den Signalbereich
und der rote Kasten den Hintergrundbereich. Die Skalenbalken geben 100 µm an.
festgelegt. Axial wird der Bereich zwischen 220 und 260 Pixel Tiefe gewa¨hlt. In Abbildung 5.28
sind beispielhaft B-Scans fu¨r verschiedene Werte eines Astigmatismus bei 0° dargestellt und die
verwendeten Untersuchungsbereiche skizziert. Die Metriken werden fu¨r linear und logarithmisch
skalierte Amplituden im B-Scan berechnet.
In Abbildung 5.29 ist beispielhaft das Verhalten der Intensita¨tsmetrik unter Wellenfrontmodu-
lation dargestellt. Die Zielfunktionen fu¨r die u¨brigen Metriken finden sich in Anhang A.3. Die
Metrikwerte sind zur besseren Vergleichbarkeit analog zu den Beschreibungen oben auf einen
Wertebereich zwischen null und eins abgebildet.
Die Intensita¨tsmetrik ist fu¨r die Optimierung von B-Scans durch Wellenfrontmodulation bei
der Berechnung auf linear skalierten B-Scans gut geeignet. Die Metrikwerte zeigen eine nur
geringe Streuung, ausgedru¨ckt durch die Standardabweichung in den Graphen. Daru¨ber hinaus
treten fu¨r fast alle Zernike-Moden (bis auf Koma bei 0°) keine lokalen Optima im untersuchten
Wertebereich auf und die globalen Optima liegen jeweils an oder nahe der zentralen Position.
Auf logarithmisch skalierten B-Scans ist die Streuung der Werte der Intensita¨tsmetrik ho¨her und
es werden vermehrt lokale Optima beobachtet.
Die nachfolgenden Metriken sind fu¨r die Optimierung von B-Scans durch Wellenfrontmodulation
ebenfalls gut geeignet (vgl. Anhang A.3):
 Kontrast-zu-Rausch Verha¨ltnis (CNR II) fu¨r linear und logarithmisch skalierte Daten
 Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis fu¨r linear und logarithmisch skalierte Daten
 Weber-Kontrast fu¨r linear skalierte Daten
 Gemittelter A-Scan und Summe der Werte gro¨ßer als Schwellwert γ fu¨r linear skalierte
Daten
 Ra¨umliche Frequenz fu¨r linear skalierte Daten
 Scha¨rfemetrik fu¨r logarithmisch skalierte Daten
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Abbildung 5.29: Intensita¨tsmetrik bei Variation der Werte verschiedener Zernike-Moden.
 Coefficient of Variation (CV) fu¨r logarithmisch skalierte Daten
 Equivalent Number of Looks (ENL) fu¨r logarithmisch skalierte Daten
5.3.2 Optimierungsverlauf fu¨r einen Autofokus
In diesem Abschnitt wird die Funktionsfa¨higkeit des implementierten Autofokus fu¨r einen bei-
spielhaften Satz an Parametern demonstriert. Das System befindet sich wa¨hrend der Experimen-
te im korrigierten Zustand, ermittelt durch konventionelle adaptive Optik. Die Wellenfrontfehler
betragen etwa 0,20 µm P-V bzw. 0,03 µm RMS.
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Es werden insgesamt 50 Optimierungen durchgefu¨hrt, wobei als Probe das Auflo¨sungstarget
APL-OP01 der Firma Arden Photonics verwendet wird. Die Zielfunktion wird auf den B-Scans
der ersten Gruppe des Musters fu¨r die laterale Auflo¨sung berechnet. Der Bereich fu¨r die Signal-
werte wird ±20 Pixel in axialer Richtung um die oberste Ebene des Auflo¨sungsmusters herum
definiert. Die Ebene liegt bei einer Tiefe von etwa 300 Pixel im OCT-Bild. Vor der Berechnung
der Intensita¨tsmetrik mit β = 1 wird die Umrechnung in Grauwerte und die logarithmische
Skalierung der B-Scans umgekehrt, sodass die Daten mit linear skalierter Amplitude vorliegen.
Die Bilddatenrate betra¨gt 50 B-Scans pro Sekunde bei 512 A-Scans im B-Scan. In Tabelle 5.3
sind die verwendeten Parameter fu¨r den Optimierungsalgorithmus aufgefu¨hrt.
Tabelle 5.3: Verwendete Parameter fu¨r den Autofokus-Algorithmus 4.1.
Parameter Wert
Maximale Anzahl an Iterationen 20
Startposition 0,5
Schrittweite 0,2
Minimale Schrittweite 0,000 1
Schrittrichtung −1
Reduzierung der Schrittweite 0,04
Wartezeit nach Positionsa¨nderung 100 ms
Die Zielposition der Flu¨ssiglinse wird mit hoher Wiederholgenauigkeit gefunden. Die relative
Position der Flu¨ssiglinse nach Optimierung betra¨gt bei 50 Einzelmessungen im Mittel 0,298 7
bei einer geringen Standardabweichung von 0,000 6. In Abbildung 5.30 sind ein beispielhafter
Optimierungsverlauf sowie die Mittelwerte u¨ber die 50 Optimierungsverla¨ufe dargestellt. Die
Metrikwerte sind zur Darstellung nachtra¨glich auf den Bereich zwischen null und eins abge-
bildet worden. Um die Fokuslage mit optimalem Metrikwert einzustellen, sind im Mittel 8,5
Positionsa¨nderungen der Flu¨ssiglinse no¨tig, wobei die Standardabweichung 1,3 betra¨gt. In den
50 Versuchen muss die Position der Flu¨ssiglinse zum Einstellen der optimalen Position maximal
elfmal und minimal sechsmal gea¨ndert werden. Zur Veranschaulichung sind in Abbildung 5.31
Ausschnitte der B-Scans fu¨r den beispielhaften Optimierungsverlauf in Abbildung 5.30 gezeigt.
Am Ende der Optimierung sind in der obersten Ebene des Auflo¨sungsmusters einzelne Linien
getrennt sichtbar und die Amplitude der Strukturen ist am gro¨ßten.
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Abbildung 5.30: Mittlerer und beispielhafter Verlauf fu¨r die Optimierung der axialen Fokusposition.
Als Probe dient das Auflo¨sungstarget APL-OP01 der Firma Arden Photonics und es wird eine Inten-
sita¨tsmetrik auf den B-Scans berechnet. Die verwendeten Optimierungsparameter sind in Tabelle 5.3
aufgefu¨hrt. Die Metrikwerte sind zur Darstellung nachtra¨glich auf den Bereich zwischen null und eins
abgebildet worden. Die Fehlerbalken geben die Standardabweichung an. Die Verbindungslinien zwischen
den Messpunkten dienen der leichteren Verfolgbarkeit.
Abbildung 5.31: B-Scans der ersten Gruppe im lateralen Auflo¨sungsmuster des OCT-Auflo¨sungstargets
der Firma Arden Photonics fu¨r den in Abbildung 5.30 gezeigten beispielhaften Optimierungsverlauf. Die
Skalenbalken geben 100µm an.
5.3.3 Optimierungsverla¨ufe fu¨r Wellenfrontmodulation
In diesem Abschnitt wird die Funktionsfa¨higkeit der implementierten Algorithmen zur Opti-
mierung der Zielfunktion bei Modulation der Wellenfront demonstriert. Dazu werden fu¨r die in
Abschnitt 4.4.2 beschriebenen Algorithmen beispielhafte Optimierungsverla¨ufe gezeigt.
Das System befindet sich vor der Optimierung in einem aberrierten Zustand, wobei die Wellen-
frontfehler etwa 1,69 µm P-V bzw. 0,32 µm RMS betragen. Als Probe wird das Auflo¨sungstarget
APL-OP01 der Firma Arden Photonics verwendet. Die Zielfunktion wird auf den B-Scans der
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Abbildung 5.32: Beispielhafter Optimierungsverlauf fu¨r den Algorithmus 4.2 zum Finden eines Maxi-
mums. Die Vergro¨ßerung eines Bereichs des Graphen zeigt den typischen Kurvenverlauf des Algorithmus
fu¨r einzelne Zernike-Moden. Rechts sind B-Scans vor und nach der Optimierung gezeigt. Die Skalenbalken
geben 100 µm an.




s im Signalbereich S fu¨r linear skalierte Daten verwendet. S u¨berdeckt den Bereich
zwischen A-Scan 50 und 450 in lateraler Richtung und zwischen 260 und 320 Pixel Tiefe in
axialer Richtung. Die oberste Ebene des Auflo¨sungsmusters liegt bei einer Tiefe von etwa 300
Pixel und ist in lateraler Richtung mittig im OCT-Bild platziert. Die Bilddatenrate betra¨gt 50
B-Scans pro Sekunde bei 512 A-Scans im B-Scan.
Bei den gezeigten Optimierungsverla¨ufen werden nacheinander optimale Koeffizienten fu¨r Zerni-
ke-Moden bis zur Ordnung n = 10 gesucht. Dabei wird fu¨r jede radiale Ordnung n = 1, 2, . . . , 10
in aufsteigender Reihenfolge die azimutale Frequenz m derart variiert, dass n− |m| gerade und
gro¨ßer oder gleich null ist. Die Reihenfolge des Indexes m ist darart, dass fu¨r aufsteigenden
Betrag von m zuna¨chst der positive und anschließend der negative Wert gewa¨hlt wird. Damit
ergibt sich die folgende Reihenfolge bei Variation der Zernike-Moden: Z1,1, Z1,−1, Z2,0, Z2,2,
Z2,−2, Z3,0, Z3,1, Z3,−1, Z3,3, Z3,−3, ..., Z10,0. Die radiale Polarkoordinate der Zernike-Polynome
ist auf einen Radius von 9,52 mm normiert und entha¨lt damit auch die a¨ußersten Aktuatoren
des verformbaren Spiegels.
In Abbildung 5.32 ist ein beispielhafter Optimierungsverlauf fu¨r Algorithmus 4.2 dargestellt.
Nach A¨nderung eines Zernike-Koeffizienten in a¨quidistanten Schritten u¨ber einen Bereich wird
derjenige Koeffizientenwert eingestellt, fu¨r welchen der maximale Zielfunktionswert gemessen
wird. Die Koeffizienten werden in der smartLab-Anwendung fu¨r die Moden Z1,1 und Z1,−1 je-
weils im Bereich von −0, 02 bis 0, 02 und fu¨r die u¨brigen Moden jeweils im Bereich von −0,1
bis 0,1 variiert. In den Bereichen werden jeweils 25 Werte eingestellt und fu¨r jede neue Spie-
gelposition zehn aufeinanderfolgende B-Scans evaluiert. Die eingetragenen Messpunkte sind die
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Abbildung 5.33: Beispielhafter Optimierungsverlauf fu¨r den Algorithmus 4.3 zum Finden eines Maxi-
mums mit Reduktion. Die Vergro¨ßerung eines Bereichs des Graphen zeigt den typischen Kurvenverlauf
fu¨r einzelne Zernike-Moden; fu¨r jede Zernike-Mode wird der Untersuchungsbereich zweimal reduziert.
Rechts sind B-Scans vor und nach der Optimierung gezeigt. Die Skalenbalken geben 100µm an.
Mittelwerte der zehn Evaluationen. Nach jeder neu eingestellten Spiegelform wartet der Algo-
rithmus 30 ms, da laut Betriebsanleitung des Herstellers fu¨r eine ungefilterte Applikation des
Steuersignals Oszillationen in der Spiegelmembran fu¨r la¨nger als 10 ms mo¨glich sind. O¨dlund et
al. berichten fu¨r den gleichen Typ Spiegel von Einschwingzeiten fu¨r ein ungefiltertes Steuersi-
gnal, welche teilweise u¨ber 30 ms liegen [O¨dl08, O¨dl10]. Der Zielfunktionswert kann durch den
Algorithmus 4.2 bei insgesamt 1.591 neu eingestellten Spiegelpositionen vom anfa¨nglichen Wert
84.959 auf den Wert 265.894 in willku¨rlichen Einheiten erho¨ht werden.
In Abbildung 5.33 ist ein beispielhafter Optimierungsverlauf fu¨r Algorithmus 4.3 dargestellt.
Der Algorithmus tastet den Bereich um den in der vorherigen Iteration bestimmten optima-
len Koeffizientenwert durch Reduktion erneut mit kleinerer Schrittweite ab. Zu Beginn werden
die gleichen Bereiche fu¨r die Koeffizienten wie bei obiger Korrektur gewa¨hlt. Durch Verwen-
dung eines Reduzierfaktors von 0,1 und einer minimalen Schrittweite von 0,000 1 wird fu¨r jeden
Zernike-Koeffizienten der Suchbereich zweimal verkleinert. Innerhalb jedes Suchbereichs werden
elf Werte eingestellt und fu¨r jede neue Spiegelposition zehn aufeinanderfolgende B-Scans eva-
luiert. Die im Graphen eingetragenen Messpunkte sind die Mittelwerte der zehn Evaluationen.
Nach jeder neu eingestellten Spiegelform wartet der Algorithmus 30 ms. Der Zielfunktionswert
kann durch den Algorithmus 4.3 bei insgesamt 2.346 neu eingestellten Spiegelpositionen vom
anfa¨nglichen Wert 100.099 auf den Wert 255.194 in willku¨rlichen Einheiten erho¨ht werden.
In Abbildung 5.34 ist ein beispielhafter Optimierungsverlauf fu¨r den Hill Climb Algorithmus
4.4 dargestellt. Der Algorithmus beginnt fu¨r jeden Zernike-Koeffizienten mit einer Schrittweite
von 0,01. Bei fallenden Zielfunktionswerten a¨ndert der Algorithmus die Schrittrichtung und ver-
kleinert die Schrittweite um den Faktor 0,3. Fa¨llt die Schrittweite unter einen Wert von 10−5
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Abbildung 5.34: Beispielhafter Optimierungsverlauf fu¨r den Algorithmus 4.4 zum Finden eines Maxi-
mums mittels Hill Climb. Rechts sind B-Scans vor und nach der Optimierung gezeigt. Die Skalenbalken
geben 100 µm an.
oder haben maximal 30 A¨nderungen der Spiegelform stattgefunden, wird der na¨chste Zernike-
Koeffizient optimiert. Fu¨r jede neue Spiegelposition werden zehn aufeinanderfolgende B-Scans
evaluiert, wobei der Algorithmus 30 ms nach jeder neu eingestellten Spiegelform wartet. Der
Zielfunktionswert kann durch den Algorithmus 4.4 bei insgesamt 2.002 neu eingestellten Spie-
gelpositionen vom anfa¨nglichen Wert 85.065 auf den Wert 219.545 in willku¨rlichen Einheiten
erho¨ht werden.
Zusammenfassend kann bei jedem der drei implementierten Algorithmen der Zielfunktionswert
deutlich erho¨ht werden. Die dargestellten B-Scans neben den Optimierungsverla¨ufen zeigen qua-
litativ, dass am Ende der Optimierungen in der obersten Ebene des Auflo¨sungsmusters die Linien
getrennt sichtbar sind und die Amplitude der Strukturen am gro¨ßten ist. Eine quantitative Ana-
lyse zur lateralen Auflo¨sung findet in Abschnitt 5.3.4 statt.
5.3.4 Verbesserung der lateralen Auflo¨sung und Senkung der Schwellenenergie fu¨r
einen optischen Durchbruch
Durch Optimierung eines Bewertungsmaßes auf B-Scans durch Wellenfrontmodulation ko¨nnen
sowohl die laterale Auflo¨sung der OCT verbessert als auch die Schwellenenergie fu¨r einen La-
ser-induzierten optischen Durchbruch gesenkt werden.
Systemkonfigurationen und Optimierungsparameter
Die Funktionsfa¨higkeit der Optimierungsalgorithmen wird nachfolgend fu¨r verschiedene initia-
le Aberrationen demonstriert. Neben dem System mit flachem verformbaren Spiegel (hier als
”
Aberriert 1“ bezeichnet) werden zwei weitere Startkonfigurationen generiert, indem nach kon-
ventioneller Aberrationskorrektur mittels Wellenfrontsensor der korrigierten Wellenfront gezielt
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Abbildung 5.35: Zernike-Zerlegungen der Wellenfronten fu¨r das mittels konventioneller adaptiver Optik







Aberrationen aufgepra¨gt werden. Die Aberrationen werden im offenen Regelkreis mit Hilfe der
Software Casao der Firma Imagine Eyes hinzugefu¨gt. Die Koeffizienten der aufgepra¨gten Zernike-
Moden sind dabei in der Gro¨ßenordnung vero¨ffentlichter Wellenfrontfehler fu¨r das menschliche





In Abbildung 5.35 sind die Koeffizientenwerte der Zernike-Zerlegungen fu¨r die drei aberrierten
Systemkonfigurationen sowie fu¨r das konventionell korrigierte System dargestellt. Die Koeffi-
zienten fu¨r Defokus und Verkippung werden nicht beru¨cksichtigt. Die Wellenfrontfehler fu¨r die
aberrierten Konfigurationen und fu¨r das korrigierte System sind in Tabelle 5.4 zusammengefasst.
Ausgehend von den aberrierten Systemkonfigurationen wird durch Variation der Oberfla¨che des
verformbaren Spiegels eine Intensita¨tsmetrik
∑
s∈S
s im Signalbereich S fu¨r linear skalierte B-Scans
optimiert. Dabei nehmen die B-Scans die erste Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des
Targets APL-OP01 der Firma Arden Photonics auf. Die oberste Ebene des Auflo¨sungsmusters
liegt bei einer Tiefe von etwa 300 Pixel und ist in lateraler Richtung mittig im OCT-Bild platziert.
Der Signalbereich S wird daher in axialer Richtung zwischen 260 und 320 Pixel Tiefe und in
lateraler Richtung zwischen den A-Scans Nummer 50 und 450 eingestellt.
Bei den nachfolgend gezeigten Optimierungen werden die Algorithmen mit verschiedenen Serien
an Zernike-Moden verwendet. Diese sind in Tabelle 5.5 aufgefu¨hrt.
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Tabelle 5.4: Wellenfrontfehler fu¨r das korrigierte System und die aberrierten Konfigurationen. Die Wel-
lenfrontfehler geben die Mittelwerte aus 20 Einzelmessungen an und die Unsicherheiten sind durch die
Standardabweichung gegeben. Zur Messung wird ein Teflontarget in des Augenmodell eingeha¨ngt und die





Korrigiert 0, 128± 0, 008 0, 032± 0, 001
Aberriert 1 2, 757± 0, 004 0, 573± 0, 001
Aberriert 2 1, 693± 0, 007 0, 318± 0, 001
Aberriert 3 3, 430± 0, 006 0, 618± 0, 001
Tabelle 5.5: U¨bersicht der verwendeten Serien an Zernike-Moden. Die Zernike-Moden sind in der Rei-
henfolge angegeben, in welcher sie vom Optimierungsalgorithmus aufgerufen werden.
Bezeichnung Serie verwendeter Zernike-Moden
Bis Ordnung n Z1,1, Z1,−1, Z2,0, Z2,2, Z2,−2, Z3,1, Z3,−1, Z3,3, Z3,−3, . . . , Zn,0
Zernike-Set 1 Z1,1, Z1,−1, Z2,0, Z2,−2, Z2,2, Z4,0, Z6,0, Z3,−1, Z3,1, Z3,−3, Z3,3
Zernike-Set 2 Wie Zernike-Set 1 zuzu¨glich ho¨here Aberrationen:
Z5,1, Z4,−4, Z5,3, Z5,−3, Z6,2, Z6,−2, Z8,0, Z5,5, Z5,−5
Im Anschluss an eine Optimierung werden OCT-Volumenscans des Auflo¨sungstargets aufgenom-
men und die laterale Auflo¨sung bestimmt, indem jeweils zehn Linienprofile an verschiedenen
Positionen in der generierten Enface-Ansicht der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmus-
ters ausgewertet werden. Die Schwellenenergie wird anhand von Pulstransmissionsmessungen
bestimmt, nachdem das Auflo¨sungstarget aus dem Modellauge entfernt wurde. Die Laserpuls-
dauer wird vor den Durchbruchmessungen minimal eingestellt und liegt bei 141 fs. Zur Messung
des Wellenfrontfehlers wird nachtra¨glich ein Teflontarget ins Modellauge eingebracht und so
positioniert, dass der vom Wellenfrontsensor gemessene Wellenfrontfehler mo¨glichst klein ist.
Anschließend wird aus 20 Einzelmessungen des Sensors der mittlere Wellenfrontfehler berech-
net. Die Optimierungsverla¨ufe zu den nachfolgenden Ergebnissen finden sich in Anhang A.4.
Vergleich verschiedener Startaberrationen




Aberriert 3“ werden Opti-
mierungen mit dem Algorithmus 4.3 mit Reduktion durchgefu¨hrt. Der Optimierungsalgorithmus
wird derart konfiguriert, dass die Koeffizienten der Moden Z1,1 und Z1,−1 jeweils im Bereich von
±0,02 und die Koeffizienten der u¨brigen Moden jeweils im Bereich von ±0, 1 variiert werden.
Der Bereich um den optimalen Koeffizientenwert wird durch Reduktion erneut mit kleinerer
Schrittweite abgetastet. Der Reduzierfaktor betra¨gt 0,1 und die minimale Schrittweite 0,000 1.
Innerhalb des jeweiligen Bereichs werden elf Spiegelstellungen angewendet. Nach jeder einge-
stellten Spiegelstellung wartet der Algorithmus 30 ms und es werden zehn aufeinanderfolgende
B-Scans evaluiert. Es werden Optimierungen fu¨r Zernike-Set 1, Zernike-Set 2 und fu¨r Zernike-
Moden bis zur Ordnung n = 12 durchgefu¨hrt. Die Ergebnisse hinsichtlich lateraler Auflo¨sung,
Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch und Wellenfrontfehler werden mit der jeweili-
gen Startaberration und mit der konventionellen Korrektur mit Wellenfrontsensor verglichen.
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Startaberration
”
Aberriert 1“: Die Abbildungen 5.36 und 5.39 zeigen Enface-Ansichten
des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets APL-OP01 sowie Pulstransmissionsmessun-
gen fu¨r die Systemkonfiguration
”
Aberriert 1“. Durch Optimierung der Intensita¨tsmetrik auf den
B-Scans mittels Reduktionsalgorithmus ko¨nnen vergleichbare laterale Auflo¨sungen erzielt wer-
den wie bei einer konventionellen Korrektur mit Wellenfrontsensor. Eine a¨hnliche Durchbruch-
schwelle wie bei der konventionellen Wellenfrontkorrektur wird durch die indirekte Optimierung
bis Zernike-Moden der Ordnung n = 10 erreicht (0,49 µJ bzw. 0,50 µJ). Eine Optimierung bis
Zernike-Moden der Ordnung n = 12 erreicht die geringste Durchbruchschwelle mit 0,41 µJ.
Startaberration
”
Aberriert 2“: Die Abbildungen 5.37 und 5.40 zeigen Enface-Ansichten
des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets APL-OP01 und Pulstransmissionsmessun-
gen fu¨r die Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“. Die Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf den
B-Scans mittels Reduktionsalgorithmus liefert vergleichbare laterale Auflo¨sungen wie eine kon-
ventionelle Wellenfrontkorrektur. Durch die Optimierung ohne Wellenfrontsensor werden gerin-
gere Durchbruchschwellen erreicht als bei der konventionellen Korrektur. Die Optimierung bis
Zernike-Moden der Ordnung n = 10 erreicht die geringste Durchbruchschwelle mit 0,34 µJ.
Startaberration
”
Aberriert 3“: Die Abbildungen 5.38 und 5.41 zeigen Enface-Ansichten des
lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets APL-OP01 sowie Pulstransmissionsmessungen fu¨r
die Systemkonfiguration
”
Aberriert 3“. Die Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans mit-
tels Reduktion liefert vergleichbare laterale Auflo¨sungen wie eine konventionelle Korrektur mit
Wellenfrontsensor. Bei der Optimierung von B-Scans bis Zernike-Moden der Ordnung n = 6
oder fu¨r das Zernike-Set 2 werden a¨hnliche Durchbruchschwellen erreicht wie nach einer konven-
tionellen Wellenfrontkorrektur. Eine Optimierung bis Zernike-Moden der Ordnung n = 8 oder
ho¨her erreicht niedrigere Durchbruchschwellen. Die geringste Durchbruchschwelle mit 0,40 µJ
wird durch eine Optimierung bis Zernike-Moden der Ordnung n = 10 erzielt.
Tabelle 5.6 fasst die Werte aus den Abbildungen 5.36 bis 5.41 zusammen und fu¨hrt ebenso die
Messwerte fu¨r die Wellenfrontfehler auf, wobei Wellenfrontfehler durch die Optimierung ohne
Wellenfrontsensor nur in geringem Maße reduziert werden.
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Tabelle 5.6: Laterale Auflo¨sung, Schwellenenergie und Wellenfrontfehler fu¨r die aberrierten System-
zusta¨nde, fu¨r das mittels konventioneller adaptiver Optik korrigerte System sowie fu¨r das System nach







Korrigiert (konv.) 4,4± 0,7 0,49± 0,01 0,031± 0,001
Aberriert 1 Linien nicht auflo¨sbar 0,83± 0,01 0,617± 0,019
Zernike-Set 1 4,9± 0,9 0,79± 0,01 0,511± 0,001
Zernike-Set 2 4,9± 0,7 0,76± 0,01 0,535± 0,001
Bis Ordnung n = 6 5,7± 0,7 0,73± 0,01 0,529± 0,004
Bis Ordnung n = 8 4,8± 0,8 0,62± 0,01 0,557± 0,001
Bis Ordnung n = 10 3,8± 0,6 0,50± 0,01 0,492± 0,001
Bis Ordnung n = 12 3,9± 0,6 0,41± 0,01 0,560± 0,001
Aberriert 2 6,1± 0,9 0,59± 0,01 0,339± 0,001
Zernike-Set 1 3,9± 0,6 0,43± 0,01 0,296± 0,001
Zernike-Set 2 4,0± 0,5 0,40± 0,01 0,290± 0,001
Bis Ordnung n = 6 3,8± 0,6 0,43± 0,01 0,284± 0,001
Bis Ordnung n = 8 3,7± 0,5 0,39± 0,01 0,308± 0,002
Bis Ordnung n = 10 4,0± 0,7 0,34± 0,01 0,306± 0,001
Bis Ordnung n = 12 3,9± 0,6 0,36± 0,01 0,266± 0,001
Aberriert 3 6,6± 0,8 0,92± 0,01 0,639± 0,001
Zernike-Set 1 5,7± 0,8 0,82± 0,01 0,543± 0,002
Zernike-Set 2 4,0± 0,5 0,51± 0,01 0,516± 0,001
Bis Ordnung n = 6 4,2± 0,6 0,51± 0,01 0,522± 0,005
Bis Ordnung n = 8 3,9± 0,6 0,44± 0,01 0,478± 0,001
Bis Ordnung n = 10 3,8± 0,6 0,40± 0,01 0,440± 0,002
Bis Ordnung n = 12 3,9± 0,6 0,43± 0,01 0,427± 0,001
Abbildung 5.36: Enface-Ansichten der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets
APL-OP01 der Firma Arden Photonics. Ausgehend von Systemkonfiguration
”
Aberriert 1“ kann die
laterale Auflo¨sung durch die Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans verbessert werden.
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Abbildung 5.37: Enface-Ansichten der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets
APL-OP01 der Firma Arden Photonics. Ausgehend von Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“ kann die
laterale Auflo¨sung durch die Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans verbessert werden.
Abbildung 5.38: Enface-Ansichten der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets
APL-OP01 der Firma Arden Photonics. Ausgehend von Systemkonfiguration
”
Aberriert 3“ kann die
laterale Auflo¨sung durch die Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans verbessert werden.
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Abbildung 5.39: Die Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch kann ausgehend von der System-
konfiguration
”
Aberriert 1“ durch Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans gesenkt werden. Die
Optimierung mit Zernike-Moden bis zur Ordnung n = 10 erreicht eine a¨hnliche Durchbruchschwelle wie
die konventionelle Korrektur mit Wellenfrontsensor. Die geringste Durchbruchschwelle mit 0,41 µJ wird
bei der Optimierung mit Zernike-Moden bis zur Ordnung n = 12 erzielt.
5.3 Adaptive Optik ohne Wellenfrontsensor fu¨r die OCT-gefu¨hrte Laserchirurgie 125
Abbildung 5.40: Die Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch kann ausgehend von der System-
konfiguration
”
Aberriert 2“ durch Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans gesenkt werden. Durch
die indirekte Optimierung ohne Wellenfrontsensor werden geringere Durchbruchschwellen erreicht als bei
der konventionellen Korrektur. Die geringste Durchbruchschwelle mit 0,34 µJ wird bei einer Optimierung
mit Zernike-Moden bis zur Ordnung n = 10 erzielt.
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Abbildung 5.41: Die Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch kann ausgehend von der System-
konfiguration
”
Aberriert 3“ durch Optimierung einer Intensita¨tsmetrik auf B-Scans gesenkt werden. Bei
der Optimierung von B-Scans bis Zernike-Moden der Ordnung n = 6 oder fu¨r das Zernike-Set 2 werden
a¨hnliche Durchbruchschwellen erreicht wie nach einer konventionellen Wellenfrontkorrektur. Eine Opti-
mierung bis Zernike-Moden der Ordnung n = 8 oder ho¨her erreicht niedrigere Durchbruchschwellen. Die
geringste Durchbruchschwelle mit 0,40 µJ wird durch eine Optimierung bis Zernike-Moden der Ordnung
n = 10 erzielt.
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Vergleich verschiedener Optimierungsalgorithmen
Ausgehend von der Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“ werden Optimierungen mit den Algo-
rithmen 4.2 bis 4.4 aus Abschnitt 4.4.2 durchgefu¨hrt. Die Optimierungsalgorithmen verwenden
dabei das Zernike-Set 1.
Die Optimierungsalgorithmen werden derart konfiguriert, dass die Koeffizienten der Moden Z1,1
und Z1,−1 jeweils im Bereich von ±0,02 und die Koeffizienten der u¨brigen Moden jeweils im
Bereich von ±0,1 variiert werden. Der Algorithmus 4.2 stellt innerhalb der Bereiche in a¨quidi-
stanten Schritten jeweils 25 verschiedene Spiegelstellungen ein. Der Algorithmus 4.3 tastet den
Bereich um den vermeintlich optimalen Koeffizientenwert durch Reduktion erneut mit kleine-
rer Schrittweite ab. Der Reduzierfaktor wird auf 0,1 und die minimale Schrittweite auf 0,000 1
eingestellt. Innerhalb jedes Untersuchungsbereichs werden elf Spiegelstellung angefahren. Der Al-
gorithmus 4.4 beginnt fu¨r jeden Zernike-Koeffizient mit einer Schrittweite von 0, 01. Bei fallenden
Zielfunktionswerten a¨ndert der Algorithmus die Schrittrichtung und verkleinert die Schrittwei-
te um den Faktor 0,3. Fa¨llt die Schrittweite unter einen Wert von 10−5 oder haben maximal
30 A¨nderungen der Spiegelform stattgefunden, wird der na¨chste Zernike-Koeffizient optimiert.
Die Algorithmen warten nach jeder neu eingestellten Spiegelstellung 30 ms und evaluieren zehn
aufeinanderfolgende B-Scans.
Die Optimierung von B-Scans ohne Wellenfrontsensor liefert fu¨r die verschiedenen Optimie-
rungsalgorithmen hinsichtlich der Verbesserung der lateralen Auflo¨sung und der Senkung der
Schwellenenergie a¨hnliche Ergebnisse wie die Korrektur mittels konventioneller adaptiver Optik.
In Abbildung 5.42 werden beispielhafte Enface-Ansichten des Auflo¨sungstargets vor und nach
der Optimierung gezeigt. Zum Vergleich sind diese den Ansichten fu¨r das aberrierte System
Tabelle 5.7: Laterale Auflo¨sung, Schwellenenergie und Wellenfrontfehler fu¨r ein aberriertes System, fu¨r
das mittels konventioneller adaptiver Optik korrigerte System sowie fu¨r das System nach Optimierung








Aberriert 2 6,1± 0,9 0,59± 0,01 0,339± 0,001
Korrigiert
(konventionell)
4,4± 0,7 0,49± 0,01 0,031± 0,001
Algorithmus 4.2,
Zernike-Set 1 (*)
3,9± 0,2 0,50± 0,08 0,26± 0,03
Algorithmus 4.3,
Zernike-Set 1 (**)
4,0± 0,2 0,45± 0,02 0,28± 0,01
Algorithmus 4.4,
Zernike-Set 1 (***)
4,0± 0,1 0,48± 0,05 0,31± 0,02
(*) Algorithmus 4.2 erreicht im Mittel einen Zielfunktionswert von 180.039±14.612 bei insgesamt 319,2±1,4
angewendeten Spiegelstellungen.
(**) Algorithmus 4.3 erreicht im Mittel einen Zielfunktionswert von 178.916± 6.272 bei insgesamt 453,6± 3,2
angewendeten Spiegelstellungen.
(***) Algorithmus 4.4 erreicht im Mittel einen Zielfunktionswert von 170.455±13.177 bei insgesamt 414,6±9,8
angewendeten Spiegelstellungen.
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Abbildung 5.42: Enface-Ansichten der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets
APL-OP01 der Firma Arden Photonics. Die Optimierung von B-Scans ohne Wellenfrontsensor liefert zur
konventionellen Korrektur mit Wellenfrontsensor vergleichbare Ergebnisse.
und fu¨r das mittels konventioneller adaptiver Optik korrigierte System gegenu¨bergestellt. Abbil-
dung 5.43 stellt beispielhafte Ergebnisse von Pulstransmissionsmessungen fu¨r die verschiedenen
Optimierungsalgorithmen dar.
In Tabelle 5.7 werden die ermittelten lateralen Auflo¨sungen, Durchbruchschwellen sowie Wel-
lenfrontfehler zusammengefasst. Die Ergebnisse fu¨r die Optimierungen ohne Wellenfrontsensor
stellen jeweils Mittelwerte u¨ber insgesamt fu¨nf Messprozeduren dar. Die Messunsicherheiten sind
jeweils gegeben durch den Standardfehler multipliziert mit dem Quantil Q (n = 4;P = 0,95) =
2,776 der Student-t-Verteilung.
Abbildung 5.43: Ausgehend von der Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“ kann die Durchbruchschwelle
durch konventionelle Wellenfrontkorrektur und durch Optimierung von B-Scans ohne Wellenfrontsensor
auf einen anna¨hernd gleichen Wert gesenkt werden.
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Iterative Optimierung
Ausgehend von der Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“ wird eine Optimierung mit dem Reduk-
tionsalgorithmus 4.3 mehrfach hintereinander durchgefu¨hrt. Dabei ist die Spiegelform des ver-
formbaren Spiegels zu Beginn jeder Optimierung die Spiegelform nach Ablauf der vorherigen
Optimierung. Der Optimierungsalgorithmus verwendet jeweils das Zernike-Set 2.
Der Algorithmus wird derart konfiguriert, dass die Koeffizienten der Moden Z1,1 und Z1,−1 je-
weils im Bereich von ±0,02 und die Koeffizienten der u¨brigen Moden jeweils im Bereich von ±0,1
variiert werden. Der Reduzierfaktor betra¨gt 0,1 und die minimale Schrittweite 0,000 1. Innerhalb
des jeweiligen Untersuchungsbereichs werden elf Spiegelstellungen angewendet. Nach jeder neu
eingestellten Spiegelstellung wartet der Algorithmus 30 ms und evaluiert zehn aufeinanderfol-
gende B-Scans.
Nachdem die Optimierung viermal wiederholt wurde, d.h. insgesamt fu¨nf Optimierungen durch-
gefu¨hrt wurden, werden fu¨r die verschiedenen Spiegelformen des verformbaren Spiegels late-
rale Auflo¨sungen, Durchbruchschwellen sowie Wellenfrontfehler ermittelt. Ein einzelner Opti-
mierungsdurchlauf beno¨tigt im Mittel 840 ± 10 A¨nderungen der Spiegelform des verformbaren
Spiegels.
In Abbildung 5.44 sind Enface-Ansichten des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets
APL-OP01 der Firma Arden Photonics dargestellt. Abbildung 5.45 zeigt Pulstransmissionsmes-
sungen nach Entfernen des Targets aus dem Modellauge. Eine mehrfache und iterative Opti-
mierung von B-Scans mittels indirekter adaptiver Optik kann die laterale Auflo¨sung zunehmend
verbessern und die Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch zunehmend senken. Dies
ist bis zur dritten Wiederholung der Optimierung der Fall. Nach dem insgesamt fu¨nften Opti-
mierungsdurchlauf wird keine weitere Verbesserung festgestellt.
Tabelle 5.8 fasst die Werte aus den Abbildungen 5.44 bis 5.45 zusammen und fu¨hrt ebenso die
Messwerte fu¨r die Wellenfrontfehler auf. Der Wellenfrontfehler kann durch mehrfache Optimie-
rung zunehmend gesenkt werden, allerdings reduziert die Optimierung ohne Wellenfrontsensor
den Wellenfrontfehler nur in geringem Maße.
Tabelle 5.8: Laterale Auflo¨sung, Schwellenenergie und Wellenfrontfehler fu¨r das aberrierte System sowie
fu¨r das System nach mehrfacher und iterativer Optimierung von B-Scans. Es wird der Reduktionsalgo-








Aberriert 2 6,1± 0,9 0,59± 0,01 0,339± 0,001
Optimierung 1 4,0± 0,5 0,40± 0,01 0,290± 0,001
Optimierung 2 3,9± 0,6 0,37± 0,01 0,276± 0,001
Optimierung 3 3,7± 0,5 0,35± 0,01 0,285± 0,002
Optimierung 4 3,8± 0,4 0,34± 0,01 0,267± 0,001
Optimierung 5 3,7± 0,5 0,35± 0,01 0,255± 0,001
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Abbildung 5.44: Enface-Ansichten der ersten Gruppe des lateralen Auflo¨sungsmusters des OCT-Targets
APL-OP01 der Firma Arden Photonics. Die mehrfache und iterative Optimierung von B-Scans kann
die laterale Auflo¨sung zunehmend senken. Die Form der Spiegeloberfla¨che des verformbaren Spiegels zu
Beginn jeder Optimierung ist die jeweils erreichte Form der vorherigen Optimierung.
Abbildung 5.45: Durch mehrfache und iterative Optimierung von B-Scans kann die Schwellenenergie
fu¨r einen optischen Durchbruch bis zur dritten Wiederholung zunehmend gesenkt werden. Die Form der
Spiegeloberfla¨che des verformbaren Spiegels zu Beginn jeder Optimierung ist die jeweils erreichte Form
der vorherigen Optimierung.
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6 Diskussion und Fazit
In der vorliegenden Arbeit wurden verschiedene Methoden zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung
und damit zur Messbereichserweiterung in spektrometerbasierten OCT-Systemen entwickelt und
technisch realisiert. Ziel hierbei ist die Bewertung der Methoden hinsichtlich der Systemkomple-
xita¨t und der Funktionsfa¨higkeit, ein klinisches System fu¨r die fs-Laserchirurgie der Augenlinse
zu befa¨higen, die gesamte humane Augenvorderkammer vom Apex der Cornea bis zum hinteren
Linsenapex darzustellen. Dies ist fu¨r die Planung einer sicheren Operationsprozedur essenziell.
Daru¨ber hinaus bescha¨ftigte sich diese Arbeit mit der Entwicklung und technischen Realisierung
eines Labordemonstrators fu¨r die fs-Laserchirurgie im hinteren Augensegment. Dies geschieht mit
dem Ziel, die Schlu¨sseltechnologien OCT und adaptive Optik fu¨r eine minimal-invasive Laseran-
wendung im posterioren Auge zu evaluieren. Dazu wurde untersucht, inwieweit eine integrierte
konventionelle adaptive Optik mit Wellenfrontsensor und eine indirekte Methode ohne Wellen-
frontsensor zur Optimierung von OCT-Aufnahmen die laterale Auflo¨sung der OCT-Bildgebung
erho¨hen und die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen Durchbruch senken ko¨n-
nen. Untersuchungen zum Scha¨digungsvermo¨gen von Laserschnitten in Wasser in direkter Na¨he
von extrahiertem Netzhautgewebe vom Schwein dienen der Bewertung einer Senkung der Schwel-
lenenergie durch die Wellenfrontkorrektur.
Messbereichserweiterung fu¨r die spektrometerbasierte OCT
Mit dem Inter-A-Phaseshift [Lei03b, Go¨t05] sowie dem BM-Mode-Scan [Yas06, Bau07, Lei07]
wurden zwei phasenschiebende Methoden und mit einer Variante des DEFR-Algorithmus [Hof09,
Wan12] eine dispersionsbasierte Methode zur Messbereichserweiterung implementiert (vgl. Ab-
schnitte 3.1.1, 4.2.3 und 4.2.4). Neben dem bekannten dynamischen Inter-A-Phaseshift mit Pha-
senmodulation im Referenzarm wurde eine neuartige statische Methode mit Phaseshift-Spek-
trometer entwickelt, welches zwei phasenverschobene Spektren simultan erfasst. Nachfolgend
werden die umgesetzten Demonstratorsysteme sowie die erfolgte Integration in ein Applikati-
onssystem eines klinischen Prototyps fu¨r die Augenlinsenchirurgie hinsichtlich ihrer Funktionsfa¨-
higkeit zur Artefaktunterdru¨ckung und ihrer Eignung fu¨r die OCT-gefu¨hrte Augenlaserchirurgie
bewertet.
Der dynamische Inter-A-Phaseshift kann Spiegelartefakte ohne Beru¨cksichtigung einer Disper-
sionskorrektur um etwa−12,9 ± 0,2 dB reduzieren (vgl. Abschnitt 5.1.1). Findet zusa¨tzlich eine
numerische Dispersionskorrektur fu¨r das unausgeglichene System statt, liegt die Unterdru¨ckungs-
rate bei −23,7 ± 0,2 dB. Fu¨r eine pra¨zise Phasenverschiebung ist es notwendig, dass der Pro-
benarmscanner wa¨hrend der mehrfachen Datenaufnahme an einer lateralen Position ruht. Dies
macht die Methode langsam und anfa¨llig fu¨r Phasenfehler. Die hier umgesetzte sinusfo¨rmige
Bewegung des phasenschiebenden Piezoaktors und die Mittelung u¨ber die Umkehrpunkte der
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Bewegung ermo¨glichen eine ho¨here Aufnahmerate im Vergleich zu einer stufenfo¨rmigen Bewe-
gung. Die Mittelung fu¨hrt allerdings zu einer Auswaschung des Interferenzsignals (engl. fringe
wash-out) und reduziert den Signalkontrast.
Die hier umgesetzte statische Inter-A-Phaseshift Methode basiert auf einem Zweistrahl-Spek-
trometer mit Doppelzeilensensor. Yasuno et al. stellten in [Yas04] eine statische Phaseshift-
Methode vor, welche auf einer Verkippung der Referenzwellenfront beruht. Fu¨r die Detektion
der Spektren wurde ein Spektrometeraufbau mit Zylinderlinse und 2D-Kamera verwendet. Aus
dem zweidimensionalen Kamerabild wurden fu¨nf phasenverschobene Spektren extrahiert, um
ein komplexes Signal zu rekonstruieren. Bo et al. berichten in [Bo17] u¨ber einen Spektrome-
teraufbau mit zwei leicht gegeneinander versetzten Eingangsfasern und Dreizeilenkamera, um
simultan zwei phasenverschobene Spektren aufzunehmen. Die Phasenverschiebung wird bereits
im Interferometer mittels 3x3-Faserkoppler erzeugt. Der dortige Spektrometeraufbau unterschei-
det sich sonst nicht von einem konventionellen Aufbau fu¨r die SD-OCT. Die Neuerung der in
dieser Arbeit vorgestellten Technik besteht prinzipiell in einer Kombination der eben genannten
Methoden. Die Phasenverschiebung wird durch eine Verkippung der Wellenfronten aus Proben-
und Referenzarm erzeugt. Die Lichtstrahlen aus Proben- und Referenzarm werden erst im Spek-
trometer u¨berlagert und generieren durch den Einfall unter einem Winkel auf die Zeilenkamera
phasenverschobene Spektren in den Sensorzeilen. Das Licht aus Proben- und Referenzarm wird
durch gegeneinander versetzte Fasern in einen sonst konventionellen Spektrometeraufbau einge-
koppelt. Zur Detektion kann weiterhin eine Zweizeilenkamera (sprintLine, Basler, Deutschland)
verwendet werden, welche in der spektrometerbasierten OCT oft Anwendung findet (siehe z. B.
[Szk09, Gru09, Ko¨t12, Wu12, Zha12, Bon15]). Der statische Inter-A-Phaseshift unterdru¨ckt Spie-
gelartefakte um −22,5± 0,7 dB (vgl. Abschnitt 5.1.1). Bei zusa¨tzlicher numerischer Dispersions-
korrektur fu¨r das unausgeglichene System liegt die Unterdru¨ckungsrate bei −27,8±0,5 dB. Durch
die simultane Detektion zweier phasenverschobener Interferenzsignale ist die Aufnahme der sta-
tischen Methode phasenstabil, was in einem ho¨heren Unterdru¨ckungsverha¨ltnis fu¨r Spiegelarte-
fakte resultiert. Allerdings ist der Kontrast der Aufnahme prinzipbedingt durch die Aufteilung
der Lichtleistung auf mehrere Detektorzeilen reduziert. Dies macht eine la¨ngere Belichtungszeit
der Sensorpixel notwendig und nur schwach ru¨ckstreuende Strukturen in der Augenvorderkam-
mer ko¨nnen im OCT-Bild nicht dargestellt werden. Das Phaseshift-Spektrometer ist hier als
Labordemonstrator in einem offenen Aufbau umgesetzt. Dieser ist empfindlich gegen Beru¨h-
rung und macht die Justage schwierig und anfa¨llig. Ein robust konstruiertes und geschlossenes
Spektrometer ko¨nnte das Abbildungsvermo¨gen und die Leistungsfa¨higkeit der OCT-Aufnahme
erho¨hen.
Ein von Leitgeb et al. in [Lei03b] vorgeschlagener Algorithmus, in welchem als zusa¨tzlicher
Verarbeitungsschritt die Differenz der beiden erzeugten komplexen Signale I˜± (ω) gebildet wird
(vgl. Abschnitt 2.1.3), ko¨nnte Spiegelartefakte in den OCT-Aufnahmen mit dynamischem und
statischem Inter-A-Phaseshift vollsta¨ndig entfernen. An diesen Stellen la¨gen dann allerdings
schattenartige Artefakte im OCT-Bild vor.
Mit dem hier umgesetzten BM-Mode-Scan ko¨nnen Spiegelartefakte um −29,6±0,5 dB reduziert
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werden (vgl. Abschnitt 5.1.1). Bei zusa¨tzlicher numerischer Dispersionskorrektur wird eine Un-
terdru¨ckungsrate von −39,8± 0,4 dB erreicht. Die Artefaktunterdru¨ckung ist dabei mit Werten
aus der Literatur vergleichbar (−30 dB [Bau07, Lei07], −36 dB [Jun09], −25 dB [Kim10], −26 dB
[Wu12], −22 dB [Kim12, Zha17]). Der erreichte Wert der Artefaktunterdru¨ckung ist ausreichend,
damit Spiegelartefakte innerhalb der Aufnahme eines Kammerwinkels eines Schweineauges ex
vivo nicht mehr wahrgenommen werden (vgl. Abschnitt 89).
Der BM-Mode-Scan beno¨tigt im Vergleich zum konventionellen B-Scan keine zusa¨tzlichen Spek-
tren und ermo¨glicht durch eine synchrone Phasenmodulation eine hohe Aufnahmerate. Die Auf-
nahmerate wird in dem hier umgesetzten System durch die Grenzfrequenz von etwa 32 Hz des
Piezoaktors beschra¨nkt (vgl. Abschnitt 3.1.1). Eine zu hohe Aufnahmerate kann die Bewegungs-
amplitude des Piezoaktors durch das Tiefpassverhalten des Modulationssystems reduzieren, so-
dass der Hub des Piezoaktors im linearen Betrieb unter Umsta¨nden nicht ausreichend ist, um
das Sichtfeld u¨ber die gesamte Augenpupille abzudecken. Abhilfe ko¨nnen komplexere Phasen-
modulationen [Wan09b, Jai10] oder der Einsatz anderer Komponenten schaffen. Ein Galvano-
meterscanspiegel, welcher abseits seines Pivotpunktes betrieben wird, bedeutet fu¨r die Aufnah-
merate des OCT-Systems keine Einschra¨nkung. Dabei kann direkt der Probenarmscanner ver-
wendet [An07, Bau07, Lei07] oder ein zusa¨tzlicher Scanspiegel im Referenzarm verbaut werden
[Szk09, Kim10]. Nachteilig an der Verwendung des Probenarmscanners ist, dass das Scanmuster
festgelegt ist bzw. bei A¨ndern des Scanmusters der Strahlversatz angepasst werden muss.
Die Verwendung des BM-Mode-Scans beno¨tigt fu¨r eine effektive Artefaktunterdru¨ckung eine
laterale U¨berabtastung der Probe. Werden die Schritte zwischen zwei A-Scans und damit der
durch die Probe induzierte, unbekannte Phasenversatz zu groß, ko¨nnen Spiegelterme nicht mehr
ausreichend unterdru¨ckt werden. Der eingesetzte Algorithmus beinhaltet eine Fourierfilterung in
lateraler Richtung zur Rekonstruktion der komplexen Signale und ist bei Verwendung eines geeig-
neten Fourierfensters tolerant gegenu¨ber Schwankungen im Phasengradienten. Der Algorithmus
beno¨tigt zur Prozessierung den ganzen B-Scan. Dies ist bei einer parallelisierten Verarbeitung
auf der Grafikkarte ohnehin vorteilhaft, birgt fu¨r eine sequenzielle Verarbeitung auf der CPU
hingegen Nachteile. Allerdings beschreiben Wu et al. [Wu11, Wu12], Min et al. [Min13a] oder
Zhang et al. [Zha17] Verarbeitungsalgorithmen fu¨r den BM-Mode-Scan, welche auf benachbar-
ten A-Scans rechnen und daher auch fu¨r eine sequenzielle Verarbeitung geeignet wa¨ren (vgl.
Abschnitt 2.1.3).
Die dispersionsbasierte Methode des DEFR ermo¨glicht eine Reduzierung von Spiegelartefakten,
ohne zusa¨tzliche fehleranfa¨llige und bewegliche Komponenten zu verwenden. Die Systemkomple-
xita¨t und -kosten ko¨nnen dadurch gering gehalten werden. Die Aufnahmerate des Systems wird
durch den DEFR nicht eingeschra¨nkt. Der Algorithmus besitzt allerdings einen hohen Rechen-
bedarf. Fu¨r die hier eingesetzte Variante sind eine Vielzahl zusa¨tzlicher Fouriertransformationen
notwendig, sodass fu¨r eine Echtzeit-Bildgebung eine parallelisierte Verarbeitung auf einem Gra-
fikprozessor von besonderer Bedeutung ist. Hofer et al. berichten Verarbeitungszeiten im Bereich
von fu¨nf bis zehn Sekunden pro Tomogramm aus 512 A-Scans mit jeweils 4096 Datenpunkten
fu¨r die sequenzielle Berechnung auf einem Hauptprozessor [Hof10]. Durch die Implementierung
auf einem kostengu¨nstigen, kommerziellen Grafikprozessor (Preispunkt wenige hundert Euro)
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ist eine signifikante Erho¨hung der Verarbeitungsgeschwindigkeit um einen Faktor > 90 mo¨glich
[Wan12]. Außerdem kann eine Reduzierung der Verarbeitungsdauer durch eine Modifikation des
DEFR-Algorithmus in der Art erzielt werden, dass anstelle einer Multiplikation im Frequenz-
raum eine Faltung im Ortsraum verwendet und damit nur eine Fouriertransformation pro A-Scan
beno¨tigt wird. Ko¨ttig et al. berichten mit dieser Methode eine Verarbeitungsrate von 1000 bis
2000 A-Scans pro Sekunde bei 2048 Stellen im A-Scan [Ko¨t12].
Mit der hier umgesetzten Variante des DEFR-Algorithmus ko¨nnen die Signale von Grenzfla¨chen
vollsta¨ndig bis unter das Rauschniveau reduziert werden. Die Amplitude des sta¨rksten Signals
der in Abschnitt 5.1.1 verwendeten opaken Polypropylen-Folie betra¨gt etwa 50 dB, sodass die
demonstrierte Unterdru¨ckungsrate fu¨r Spiegelartefakte besser als −50 dB ist. Die erzielte Spie-
gelartefaktunterdru¨ckung ist mit Werten in der Literatur vergleichbar (−50 dB [Hof09, Ko¨t12],
−55 dB [Hof10]). In den demonstrierten OCT-Aufnahmen ist ersichtlich, dass innenliegende
Strukturen nicht vollsta¨ndig entfernt werden. Bei der opaken Polypropylen-Folie in Abschnitt
5.1.1 bleiben Spiegelartefakte zu Strukturen in den einzelnen Lagen der Probe vorhanden. In den
Aufnahmen des Kammerwinkels eines Schweineauges ex vivo in Abschnitt 5.1.2 bleiben Spiegel-
artefakte zu Strukturen aus dem Inneren von Hornhaut, Linse und Iris sichtbar. Die Spiegelterme
der Grenzschichten werden zuverla¨ssig entfernt, sodass der DEFR eine sichere Eingrenzung der
Augenlinse ermo¨glicht. Durch den DEFR nicht entfernte innenliegende Strukturen sind auch in
[Ko¨t12] oder [Wan12] zu beobachten.
Die Synchronisation der entwickelten OCT-Systeme fu¨r konventionelle B-Scans und fu¨r Aufnah-
men mit dynamischem und statischem Inter-A-Phaseshift, BM-Mode-Scan oder DEFR wurde
erfolgreich in einer am Laser Zentrum Hannover e.V. entwickelten Softwareplattform smart-
Lab umgesetzt (vgl. Kapitel 4). Die parallelisierte Verarbeitung der OCT-Rohdaten auf einer
Grafikkarte mittels CUDA ermo¨glicht einen hohen Durchsatz. Dabei ist die Datenverarbeitung
aus Gru¨nden der Flexibilita¨t nach einem Pipes-and-Filters-Ansatz implementiert. Vorteilhaft
an dieser Datenfluss-Methode ist, dass einzelne Verarbeitungsschritte wa¨hrend der Datenauf-
nahme beliebig aktiv oder inaktiv gesetzt werden ko¨nnen. Die Datenverarbeitung kann so direkt
wa¨hrend der Datenaufnahme gea¨ndert werden. Nachteilig an dieser flexiblen Datenverarbeitung
ist die Minderung der Effizienz. Im Vergleich zu einer festen Folge von Verarbeitungsschrit-
ten sind u¨berflu¨ssige Datentypkonvertierungen notwendig, damit die spektralen Daten in der
Verarbeitungskette (Pipe) nach jedem Algorithmus (Filter) in einem Format vorliegen, welches
der anschließende Algorithmus verarbeiten kann. Die hier umgesetzte OCT-Datenverarbeitung
besitzt folglich Potenzial zur Geschwindigkeitsoptimierung. Eine Geschwindigkeitsanalyse der
umgesetzten Datenverarbeitung hat bisher nicht stattgefunden. Eine Bildrate von 50 B-Scans
pro Sekunde bei 512 A-Scans im B-Scan war fu¨r die konventionelle Prozessierung problemlos
mo¨glich (vgl. beispielsweise Abschnitt 5.3).
Alle in dieser Arbeit umgesetzten Full Range Methoden fu¨r die spektrometerbasierte OCT sind
geeignet, um sto¨rende Spiegelartefakte in den Aufnahmen effektiv zu reduzieren. Die Techniken
wurden in Abschnitt 5.1.2 erfolgreich zur artefaktbereinigten Darstellung des Kammerwinkels
eines Schweineauges ex vivo demonstriert und sind fu¨r die in vivo Anwendung geeignet. Der
Einsatz einer bestimmten Methode ist abha¨ngig vom Anwendungsfall hinsichtlich Kosten und
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Leistungsfa¨higkeit abzuwa¨gen. Eine Optimierung des Kontrasts ist mo¨glich, indem eine Licht-
quelle mit ho¨herer Ausgangsleistung verwendet wird und das Teilungsverha¨ltnis des Strahlteilers
im Interferometer unter Beru¨cksichtigung der Augensicherheit des Patienten dahingehend an-
gepasst wird, dass mo¨glichst viel Streulicht der Probe zum Spektrometer gelangt. Tabelle A.1
in Anhang A.5 fasst Vor- und Nachteile der umgesetzten Methoden zur Spiegelartefaktunter-
dru¨ckung zusammen.
Aufgrund der geringsten Systemkomplexita¨t und -kosten wurde eine auf dem DEFR basierende
Aufnahmemethode in das Applikationssystem eines klinischen Prototyps fu¨r die fs-Laserchirurgie
der Augenlinse integriert (vgl. Abschnitt 3.1.2). Die Systemkosten ko¨nnen im Vergleich zur Um-
setzung eines konventionellen OCT-Systems durch den Verzicht auf Dispersionsausgleichgla¨ser
im Referenzarm sogar reduziert werden. Die Abbildungs- und Fokussierungsoptik des Proben-
arms bringt ein fu¨r den Algorithmus ausreichend großes Dispersionsungleichgewicht zwischen
Referenz- und Probenarm ein. Ferner werden die Systemkomplexita¨t und -kosten durch die ge-
meinsame Nutzung der Scannereinheit und der Fokussieroptik durch fs-Laser und OCT-Strahl
weiter reduziert. Ein derartiges Systemkonzept erleichtert die Ermittlung der richtigen Koordi-
naten bzw. Scanparameter fu¨r die Laserschnitte, da OCT- und Laserstrahl bei sorgfa¨ltiger Jus-
tage nahe liegen und ein relativer Versatz durch Referenzierung ausgeglichen werden kann. Mit
Hilfe eines eigenentwickelten Spektrometers mit einer einfachen Messtiefe von 11,96 ± 0,01 mm
(vgl. Abschnitt 3.1.2) und der Messbereichserweiterung durch die Datenverarbeitung mit DEFR
wurden artefaktbefreite B-Scans der gesamten Augenvorderkammer eines Schweineauges ex vivo
aufgenommen (vgl. Abschnitt 5.1.3). Dabei konnte die reale Probenstruktur des anterioreren
Augensegments eindeutig ermittelt werden. Die optische La¨nge der dargestellten Augenvorder-
kammer von der vorderen Fla¨che der Cornea bis zur hinteren Fla¨che der Linse liegt bei 11,3 mm
und ist vergleichbar mit der fu¨r Darstellung einer humanen Augenvorderkammer beno¨tigten
optischen Messtiefe von etwa 10,6 mm bis 12,8 mm [Dre97a, Dre97b] (vgl. Abschnitt 1.1).
Swept Source OCT als alternative Technologie
Zum Zeitpunkt der Entwicklung des Applikationssystems fu¨r den klinischen Prototyp waren
keine geeigneten, schnell durchstimmbaren Laserquellen fu¨r eine SS-OCT im geforderten Wel-
lenla¨ngenbereich um 850 nm kommerziell verfu¨gbar, sodass sich die Systeme und Untersuchungen
in dieser Arbeit auf die SD-OCT beschra¨nken. Die im Rahmen dieser Arbeit modular entwickelte
Software kann allerdings direkt fu¨r die SS-OCT verwendet werden, wenn ein Digitalisierer mit
Camera Link Schnittstelle zur Signalerfassung eingesetzt wird. Eine solche Datenerfassungskarte
mit 500 MS/s wird beispielsweise durch die Firma Axsun Technologies aus den USA vertrieben.
Die Verwendung eines fu¨r die Softwareplattform smartLab umgesetzten Plugins fu¨r einen der
Framegrabber (vgl. Abschnitt 4.2.1) ist dann mo¨glich. Sollte die Datenaufnahme nicht u¨ber
einen Framegrabber umgesetzt werden, mu¨sste die Softwareplattform um ein Plugin fu¨r einen
Digitalisierer erweitert werden. Die umgesetzte Signalverarbeitung ist direkt anwendbar, da die
Verarbeitungsschritte denen in der SD-OCT a¨hnlich sind. Nicht beno¨tigte Algorithmen ko¨nnen
durch den Pipes-and-Filters-Ansatz flexibel deaktiviert werden. Bei Verwendung von Wellen-
zahl-Triggern (engl. k-clocking) fu¨r die Datenaufnahme (vgl. Abschnitt 2.1.1) ko¨nnte z. B. auf
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ein Resampling verzichtet werden.
Sollten geeignete Laserquellen im Wellenla¨ngenbreich um 850 nm kommerziell verfu¨gbar bzw.
durch eine Systemanpassung Laserquellen in anderen Wellenla¨ngenbereichen (z. B. um 1050 nm
oder 1300 nm) mo¨glich sein, bietet die SS-OCT großes Potenzial als Messsytem fu¨r ein klini-
sches Lasersytem zur Operation in der Augenvorderkammer. SS-OCT-Techniken bieten durch
heterodyne Aufnahmemethoden die Mo¨glichkeit, Spiegelartefakte im OCT-Bild durch eine Fre-
quenzverschiebung vollsta¨ndig zu vermeiden. Durch die Erho¨hung der zu messenden Frequenzen
im Interferenzsignal sind hierfu¨r gegebenenfalls schnelle Datenerfassungskarten mit Aufnahme-
raten im Bereich von 1 GS/s notwendig, um eine ausreichend große Messtiefe und Bilddatenrate
zu ermo¨glichen. Eine Alternative bietet die hardwareseitige Bandpass-Filterung des Interfero-
gramms um die Tra¨gerfrequenz mit nachfolgender Demodulation [Dav05]. Besonders geeignet
erscheinen statische Methoden, welche die Systemkomplexita¨t und -anfa¨lligkeit aufgrund be-
weglicher Elemente nicht steigern. Durch Ausnutzung eines Effektes namens Koha¨renzbelebung
(engl. coherence revival), welcher einigen durchstimmbaren Laserquelle inha¨rent ist [Dha12], sind
fu¨r eine heterodyne SS-OCT beispielsweise keine zusa¨tzlichen optischen Komponenten notwendig
und der Referenzarm muss lediglich in seiner La¨nge verstimmt sein.
Alternativ ko¨nnen ultraschnelle MEMS-tunable Vertical-Cavity Surface Emitting Laser fu¨r die
Darstellung der Augenvorderkammer eingesetzt werden, ohne heterodyne Methoden zu verwen-
den. Grulkowski et al. haben mit dieser Technologie Bilder des gesamten humanen Auges in
einer einzigen Aufnahme demonstriert [Gru12]. Das dort verwendete Lasersystem arbeitet bei
1060 nm. Die Sweeprate ist von 50 bis 580 kHz einstellbar und der Frequenz- bzw. Wellenla¨ngen-
bereich, welcher wa¨hrend eines Sweeps durchgestimmt wird, kann variiert werden. Damit ko¨nnen
Bildgebungsgeschwindigkeit, Auflo¨sung und Bildgebungsbereich der Anwendung angepasst wer-
den. Die Lichtquelle besitzt eine große instantane Koha¨renzla¨nge, sodass die −3 dB-Grenze der
Empfindlichkeitsamplitude erst bei einer Wegdifferenz von etwa 40 mm in Luft unterschritten
wird. Im Systemdesign muss diese große instantane Koha¨renzla¨nge besonders beru¨cksichtigt
werden, da parasita¨re Reflexionen an optischen Komponenten als Etalons fungieren und unter
Umsta¨nden horizontale Linienartefakte im OCT-Bild hervorrufen ko¨nnen [Gru12].
Adaptive Optik fu¨r die OCT-gefu¨hrte Laserchirurgie
Die Integration einer adaptiven Optik, klassisch mit Wellenfrontsensor oder indirekt durch die
Optimierung von Bildqualita¨tsmaßen fu¨r OCT-B-Scans, konnte die laterale Auflo¨sung einer zum
fs-Lasersystem parallel gefu¨hrten OCT-Bildgebung verbessern (vgl. Abschnitt 5.3.4). Daru¨ber
hinaus kann die Energieeffizienz des Schneidprozesses fu¨r ein durch Aberrationen gesto¨rtes Sys-
tem erho¨ht werden (vgl. Abschnitte 5.2 und 5.3). Die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzier-
ten optischen Durchbruch wird gesenkt und der Transmissionsgrad eines Laserpulses nimmt fu¨r
ein aberrationskorrigiertes System nach Erreichung der Durchbruchschwelle steiler ab. Daraus
la¨sst sich ableiten, dass durch Aberrationskorrektur mittels adaptiver Optik ein sicherer Arbeits-
abstand zur Netzhaut reduziert werden kann. Das Risiko einer Netzhautscha¨digung ist reduziert,
da insgesamt weniger Laserpulsenergie eingestrahlt wird und prozentual weniger Laserpulsener-
gie bis auf die Netzhaut transmittiert. Dadurch werden die Absorption im retinalen Gewebe
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vermindert sowie das Ausmaß mechanischer und thermischer Begleiterscheinungen verringert.
In Abschnitt 5.2.1 konnte eine Aberrationskorrektur mittels klassischer adaptiver Optik mit
Wellenfrontsensor im geschlossenen Regelkreis Wellenftrontfehler von anfa¨nglich 0,52 µm RMS
innerhalb von 2 s auf 0,03 µm RMS reduzieren. Das Strehl-Verha¨ltnis der korrespondierenden
Punktspreizfunktionen verbesserte sich von anfa¨nglich 0,03 auf 0,95. Die Werte nach der Aber-
rationskorrektur stimmen gut mit den von Hansen et al. in [Han13] berichteten Wellenfrontfehler
von 0,030 µm RMS und Strehl-Verha¨ltnis von 0,96 u¨berein. Der anfa¨ngliche Wellenfrontfehler fu¨r
das aberrierte System fiel dort mit 0,263 µm RMS geringer aus. Der gro¨ßere Wellenfrontfehler fu¨r
das aberrierte System in dieser Arbeit kann auf eine erho¨hte Systemkomplexita¨t zuru¨ckzufu¨hren
oder durch die Justage bedingt sein. Die Zerlegung der aberrierten Wellenfront in Zernike-Mo-
den zeigte, dass die dominanten Wellenfrontfehler des Systems samt Modellauge Astigmatismus,
Koma und spha¨rische Aberration sind.
Da die durchgefu¨hrten Experimente das Laborsystem hauptsa¨chlich im offenen Regelkreis ver-
wenden, wurde zuna¨chst die Langzeitstabilita¨t einer Aberrationskorrektur untersucht. In Ab-
schnitt 5.2.2 konnte demonstriert werden, dass nach einer erfolgreichen Aberrationskorrektur
im geschlossenen Regelkreis das System die erzielte Wellenfront im offenen Regelkreis fu¨r das
statische Modellauge u¨ber einen betrachteten Zeitraum von 120 Minuten halten kann. Drift hat
folglich keinen Einfluss auf die weiteren Experimente und eine Aberrationskorrektur zu Beginn
ist ausreichend. Die Korrektur hat anschließend u¨ber die Dauer des Experiments Gu¨ltigkeit.
Neben der ra¨umlichen Strahlformung durch Aberrationskorrektur hat die zeitliche Pulskompres-
sion einen wesentlichen Einfluss auf die Schwellenenergie fu¨r einen Laser-induzierten optischen
Durchbruch (vgl. Abschnitt 5.2.3). Mit Hilfe konventioneller adaptiver Optik konnte bei ei-
ner Pulswiederholrate von 500 Hz und fu¨r eine vor dem Modellauge gemessenen Pulsdauer von
300 fs die Schwellenenergie von 1,45 µJ fu¨r das aberrierte System um einen Faktor von 3,4 auf
0,43 µJ fu¨r das korrigierte System reduziert werden. Eine zusa¨tzliche zeitliche Pulskompression
auf 130 fs reduzierte die Durchbruchschwelle weiter auf 0,26 µJ, was einen Faktor von 1,7 ent-
spricht. Insgesamt konnte die Schwellenenergie um einen Faktor von 5,6 gesenkt werden, wenn
Aberrationen durch klassische adaptive Optik korrigiert und die durch Dispersion im optischen
System verursachte Pulsverla¨ngerung ausgeglichen wurden. Hansen et al. erzielten durch eine
Aberrationskorrektur mittels konventioneller adaptiver Optik eine a¨hnliche Senkung der Schwel-
lenenergie um einen Faktor 3,1 (3,4 µJ auf 1,1 µJ) [Han13]. Sie verwendeten in ihrem System
eine zentrale Wellenla¨nge von 795 nm und eine Pulsdauer am Ausgang des Lasers von 120 fs.
Der Laser wurde mit einer numerischen Apertur von 0,08 in eine wassergefu¨llte Kammer fokus-
siert. Durch Reduzierung der Laserpulsdauer berichten Hammer et al. in [Ham96] eine a¨hnliche
Senkung der Schwellenenergie wie in dieser Arbeit. Sie benutzten ein Lasersystem mit einer zen-
tralen Wellenla¨nge von 580 nm und stellten fu¨r eine Pulsdauer von 100 fs gegenu¨ber 400 fs eine
um den Faktor 1,5 reduzierte Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch in Leitungswasser
fest (1,92 µJ auf 1,27 µJ).
Zur Herleitung einer Verteilung freier Elektronen am Ende eines fs-Laserpulses nahmen Vogel et
al. in [Vog05] an, dass die Dichte freier Elektronen am Ende des Laserpulses ungefa¨hr propor-
tional zu Ik ist. Warum trotz einer deutlichen Verbesserung des Strehl-Verha¨ltnisses von 0,03
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auf 0,95 keine sta¨rkere Reduzierung der Durchbruchsschwelle gemessen wurde, ko¨nnte auf ein
Vorhandensein lokaler Peaks, sogenannter Hotspots, in der Verteilung der Bestrahlungssta¨rke
zuru¨ckzufu¨hren sein. An Hotspots im Bereich des Fokus des aberrierten Laserstrahls kann eine
Plasmabildung einsetzen, bevor die Durchbruchschwelle im gesamten Fokusvolumen u¨berschrit-
ten wird [Vog99].
Eine Untersuchung des Einflusses verschiedener Aberrationsmoden bis einschließlich Trefoil auf
die Durchbruchschwelle zeigte, dass Astigmatismus und spha¨rische Aberration den gro¨ßten Ein-
fluss auf die Schwellenenergie besitzen (vgl. Abschnitt 5.2.6). Beipielsweise lag die Schwellen-
energie fu¨r einen Wert von 1 µm des Zernike-Koeffizienten fu¨r Astigmatismus bei 0,93 µJ, wobei
sie fu¨r einen Wert von 0 µm 0,27 µJ betrug. Andere Koeffizienten, wie z. B. Trefoil, haben einen
geringeren Einfluss auf die Schwellenenergie (0,27 µJ fu¨r einen Wert des Zernike-Koeffizienten
von 0 µm und 0,52 µJ fu¨r einen Wert von 1 µm). Aus den Ergebnissen la¨sst sich schließen, dass
es in einer spa¨teren in vivo Anwendung effektiv sein kann, zur Reduzierung von Optimierungs-
dauern nur bestimmte Wellenfrontaberrationen mit hohem Einfluss zu korrigieren. Dies kann
insbesondere bei der indirekten, Wellenfrontsensor-freien adaptiven Optik relevant sein.
Fu¨r ein aberriertes System hatten eine laterale Strahlablenkung im Modellauge u¨ber einen Be-
reich von ±0,28 mm und eine axiale Verschiebung zwischen ±0,75 mm keinen Einfluss auf die
Ho¨he der Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch (vgl. Abschnitt 5.2.5). Sie blieb fu¨r
eine vor dem Modellauge gemessene Pulsdauer von 150 fs und bei einer Pulswiederholrate von
1 kHz durchga¨ngig bei etwa 0,8 µJ. Nach einer Aberrationskorrektur durch klassische adaptive
Optik konnte eine deutliche Abha¨ngigkeit der Schwellenenergie von der Ablenkung des Laserfo-
kus festgestellt werden. Die Wellenfrontkorrektur ist folglich nur in einem begrenzten Volumen
gu¨ltig. Insbesondere die laterale Strahlablenkung hatte einen großen Einfluss auf die Durchbruch-
schwelle. Fu¨r achsnahe Strahlen bis zu einer lateralen Ablenkung von ±0,06 mm (Einfallswinkel
von ±0,4°) lag die Schwellenenergie bei etwa 0,3 µJ. Eine laterale Ablenkung um ±0,28 mm von
der optischen Achse fu¨hrte bei der wa¨hrend der Korrektur eingestellten axialen Fokusposition
(z = 0 mm) zu einer Erho¨hung der Schwellenenergie auf etwa 0,7 bis 0,8 µJ. Eine Verschiebung
in axialer Richtung ist weniger kritisch. Fu¨r achsnahe Strahlen bis zu einer lateralen Ablen-
kung von ±0,06 mm konnte der Fokus u¨ber ±0,75 mm um die korrigierte Position in z-Richtung
verschoben werden, ohne dass die Schwellenenergie zunahm. Fu¨r zusa¨tzlich lateral abgelenkte
Strahlen erho¨hte sich die Durchbruchschwelle mit gro¨ßer werdenden Absta¨nden des Laserfokus
zur Eintrittslinse des Modellauges. Damit sollte auch eine Lasermanipulation von Strukturen mit
Absta¨nden im Millimeterbereich zur Netzhaut von einer Aberrationskorrektur mit klassischer
adaptiver Optik profitieren, solange die Strukturen nahe der wa¨hrend der Korrektur eingestell-
ten optischen Achse liegen. Fu¨r Floater inmitten des Glasko¨rpers hat die klassische adaptive
Optik, welche ein Streusignal von der Netzhaut als Messsignal fu¨r den Wellenfrontsensor nutzt,
mo¨glicherweise keinen gewinnbringenden Effekt. Hier ko¨nnte der Einsatz der indirekten adap-
tiven Optik zur Optimierung von OCT-Aufnahmen durch Wellenfrontmodulation lohnend sein.
Eine Wellenfrontsensor-freie adaptive Optik bietet gegenu¨ber der klassischen Methode zudem
den grundsa¨tzlichen Vorteil niedrigerer Systemkosten und -komplexita¨t.
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Die Optimierung von OCT-B-Scans durch Modulation eines verformbaren Spiegels im Strahlen-
gang fu¨hrte zu einer Verbesserung der lateralen Auflo¨sung der OCT-Bildgebung und gleichzeitig
zu einer Reduzierung der Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch einers parallel ge-
fu¨hrten fs-Lasers (vgl. Abschnitt 5.3.4). Fu¨r die Modulation der Wellenfront wurden an den ver-
formbaren Spiegel Spannungsprofile appliziert, welche Zernike-Moden bestimmten Wertes (plus
ungeordnetem Offset) entsprechen. Die Zernike-Moden der angelegten Steuerspannung u¨bertra-
gen wegen einer fehlenden Kalibrierung des Spiegels und aufgrund von Interaktuatorkopplung
wahrscheinlich in unsaubere Zernike-Moden der Spiegelmembran. Abha¨ngig von der verwende-
ten Serie an Zernike-Moden fu¨r den Spiegel und der initialen Aberrationen konnten mit der
Wellenfrontsensor-freien adaptiven Optik dennoch zur klassischen Methode vergleichbare Er-
gebnisse hinsichtlich lateraler Auflo¨sung und Schwellenenergie erzielt werden. Teilweise wurden
bessere laterale Auflo¨sungen (z. B. 3,7± 0,5 µm gegenu¨ber 4,4± 0,7 µm) und niedrigere Schwel-
lenenergien (z. B. 0,34± 0,01 µJ gegenu¨ber 0,49± 0,01 µJ) bestimmt. Wellenfrontfehler wurden
nur in geringem Maße verringert. Dies ko¨nnte in Fehlern aufgrund unterschiedlicher Lichtwege
(engl. non-common path errors) bei der Wellenfrontmessung mit dem Shack-Hartmann Sensor
begru¨ndet sein [Hof11, Jia14, Sul14, Ver14]. Ebenso ko¨nnte eine ungenaue Positionierung des
nachtra¨glich eingesetzten Streutargets im Modellauge ursa¨chlich sein.
Eine Vielzahl der untersuchten Bewertungsmaße fu¨r die indirekte adaptive Optik sind fu¨r die
Optimierung von B-Scans durch Fokusvariation und durch Wellenfrontmodulation geeignet (vgl.
Abschnitt 5.3.1). Geeignete Bewertungsmaße besitzen keine oder nur geringfu¨gig ausgepra¨gte
lokale Optima und streuen in ihren Metrikwerten fu¨r B-Scans an der gleichen Linsenposition
oder fu¨r die gleiche Stellung des verformbaren Spiegels nur gering. Enface-Ansichten, wie sie in
anderen Vero¨ffentlichungen Anwendung finden [Jia14, Jia16, Ver17], sind fu¨r eine Optimierung
zur Verbesserung der lateralen Auflo¨sung und zur Senkung der Schwellenenergie nicht notwendig.
Dies bringt eine potenzielle Geschwindigkeitssteigerung mit sich, da keine Volumenaufnahmen
beno¨tigt werden.
Die im Rahmen dieser Arbeit umgesetzten Optimierungsalgorithmen sind Koordinatensuchalgo-
rithmen (vgl. Abschnitt 4.4). Der Fokus der Entwicklung lag auf einer praktikablen Umsetzbar-
keit und gleichzeitig sicheren Erreichung eines Optimums, um ein Machbarkeitsnachweis fu¨r die
Senkung der Durchbruchschwellenenergie eines parallel gefu¨hrten fs-Lasers durch Optimierung
von OCT-Aufnahmen zu erbringen. Daher wurden kleine Schrittweiten verwendet, bei Suchbe-
reichsreduktion mehrere Iterationen eingestellt sowie an jeder neuen Stellung des verformbaren
Spiegels zehn Aufnahmen ausgewertet und die Metrikwerte gemittelt. Eine Optimierung mit Re-
duktion bis zur Zernike-Ordnung n = 10 dauerte so beispielsweise bei einer Aufnahmerate von 50
B-Scans/s und einer Wartezeit von 30 ms nach jeder neuen Spiegelstellung fu¨r rund 2.350 Spie-
gelstellungen etwa 9 Minuten (230 ms pro Spiegelstellung). Eine Reduzierung auf 50 ms pro Spie-
gelstellung wa¨re direkt mo¨glich, wenn an jeder neuen Spiegelstellung nur eine OCT-Aufnahme
ausgewertet werden wu¨rde. Dies bedeutete fu¨r obige Parameter eine gesamte Optimierungsdauer
von 2 Minuten. Weiterhin ko¨nnten weniger Punkte der Zielfunktion tatsa¨chlich gemessen und
das Optimum durch Interpolation bestimmt werden (siehe z. B. [Bon13]). Daru¨ber hinaus ist es
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mo¨glich, nur bestimmte einflussreiche Zernike-Moden im Optimierungsalgorithmus zu verwen-
den und diesen Satz an Moden ggf. mehrfach oder kontinuierlich hintereinander zu durchlaufen
(vgl. dazu die Ergebnisse bei iterativer Optimierung in Abschnitt 5.3.3). In den pra¨sentierten
Messungen wurde eine Wartezeit von 30 ms verwendet, bevor eine neue Spiegelform appliziert
werden konnte. Damit sollen Stellfehler durch Oszillationen in der Spiegelmembran, welche laut
Betriebsanleitung des Spiegelherstellers fu¨r ungefilterte Steuersignale la¨nger als 10 ms andauern
ko¨nnen und nach Berichten von O¨dlund et al. teilweise 30 ms u¨bersteigen [O¨dl08, O¨dl10], redu-
ziert werden. Die Wartezeit ko¨nnte durch eine Filterung des Steuersignals mo¨glicherweise auf un-
ter 5 ms reduziert werden [O¨dl10]. Aus technischer Sicht wa¨re eine Geschwindigkeitsoptimierung
durch die Verwendung eines verformbaren Spiegels mit prinzipiell ku¨rzeren Einschwingzeiten
und einer ho¨heren Aufnahmerate der OCT mo¨glich.
Mit Hilfe des verformbaren Spiegels ist eine feine Einstellung der Fokusposition in z-Richtung
mo¨glich (vgl. Abschnitt 5.2.7). Die Fokussierung u¨ber einen gro¨ßeren axialen Bereich wird durch
eine elektrisch steuerbare Flu¨ssiglinse erreicht (siehe z. B. Abschnitt 5.2.5). Eine Flu¨ssiglinse
stellt eine kompakte Lo¨sung fu¨r die Variation der axialen Fokusposition bereit und ist leicht
in bestehende Systeme zu integrieren. Der in dieser Arbeit umgesetzte Autofokus optimiert die
axiale Fokusposition zuverla¨ssig, indem er eine Bildmetrik auf OCT-B-Scans durch Variation
der Brechkraft der Flu¨ssiglinse maximiert. (vgl. Abschnitt 5.3.2). Durch eine Fokusoptimierung
mittels Flu¨ssiglinse im Vorfeld einer Wellenfrontmodulation geht Hub des verformbaren Spiegels
nicht unno¨tigerweise zur Korrektur eines Defokus verloren. Der axiale Stellbereich des Systems
ko¨nnte durch Verwendung einer Flu¨ssiglinse mit gro¨ßerem Stellbereich der Brechkraft erweitert
werden. Alternativ ist eine Kombination aus Flu¨ssiglinse und Badal-Optometer mo¨glich. Ein
Badal-Optometer ko¨nnte z. B. durch Vera¨ndern des Linsenabstands im Teleskop nach der Flu¨s-
siglinse umgesetzt werden, indem zwei den Strahl um 180° umlenkende Spiegel nach der ersten
Teleskoplinse axial verschoben werden.
Das OCT-System mit seiner 3D-Bildgebungsfa¨higkeit kann zur pra¨operativen Untersuchung der
Krankheitsursache, zur Behandlungsplanung, zur intraoperativen Positionierung des Laserfokus
und zur postoperativen Kontrolle der Laserschnitte eingesetzt werden. Die klinische Wirksamkeit
OCT-gestu¨tzter Laserbehandlungen wird durch Systeme fu¨r die fs-Laser-assistierte Katarakt-
chirurgie mit integrierter OCT-Bildgebung belegt [Pal10]. Das hier eingesetzte Systemdesign
mit gemeinsamer Nutzung des Probenarms durch OCT- und fs-Laserstrahl besitzt den Vor-
teil, dass weniger Optomechanik beno¨tigt wird und teure Komponenten, wie z. B. zusa¨tzliche
Scanner, eingespart werden ko¨nnen. Die Realisierung einer parallelen Echtzeit-U¨berwachung des
Schneidprozesses und einer Regelkreissteuerung der Laserparameter ist dagegen bei einem An-
satz eines gemeinsamen optischen Pfades herausfordernd. Es wa¨re eine Laserquelle erforderlich,
welche Pulse auf Abruf bereitstellen kann, sodass Laserpulse zuverla¨ssig appliziert werden ko¨n-
nen, wenn sich die Scanner an den richtigen Positionen im OCT-Bild befinden. Ein alternatives
Systemdesign wa¨re ein modulares OCT-System mit eigenem Scanner, welcher unabha¨ngig vom
Laserscanner arbeitet. Mit diesem modularen Ansatz ko¨nnten wa¨hrend des gesamten Eingrif-
fes beliebige Areale, auch die laufende Laserprozedur, visualisiert werden. Bei dem Ansatz sind
Strahlkombinationsoptiken und der gegenseitige Bezug der Koordinatensysteme von OCT- und
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Laserscanner anspruchsvoller umzusetzen. Auch wenn die Verbesserung der OCT-Auflo¨sung oh-
ne Wellenfrontmodulation durch einen vollautomatischen Rechenansatz mo¨glich ist [She15], wa¨re
eine indirekte Aberrationskorrektur mittels paralleler OCT zur Reduzierung der Durchbruch-
schwelle des Laserprozesses aufgrund der Trennung der optischen Pfade nicht mehr mo¨glich.
Einen Machbarkeitsnachweis fu¨r epiretinales Schneiden wurde experimentell in einem Modellau-
ge durch gezieltes Schneiden einer membranartigen Struktur vor Netzhautgewebe in Abschnitt
5.2.7 erbracht. Die Gewebeprobe wurde sorgfa¨ltig einem Schweineauge ex vivo entnommen und
etwa 300 µm hinter der Membran positioniert. Mit Hilfe der OCT-Bildgebung wurde der fs-Laser
vor dem Schneiden auf die Membran fokussiert und der eingebrachte Schnitt anschließend un-
tersucht. Ein aberrationskorrigiertes System konnte bei einer Pulsenergie nahe der Durchbruch-
schwelle die Kunststoffmembran u¨ber die beabsichtigte La¨nge trennen, ohne dass im dahinter
liegenden Gewebe La¨sionen oder andere die Streueigenschaften vera¨ndernde Modifikationen in
den OCT-Aufnahmen sichtbar waren. Zum Vergleich ließen Schnitte mit erho¨hter Pulsenergie
an der Durchbruchschwelle fu¨r das aberrierte System Scha¨den und Strukturvera¨nderungen im
retinalen Gewebe erkennen. Daru¨ber hinaus wurden Untersuchungen zum Scha¨digungspotenzial
von Laserschnitten in Wasser in direkter Na¨he zu extrahiertem Netzhautgewebe vom Schwein mit
einer Stichprobengro¨ße von N = 5 durchgefu¨hrt (vgl. Abschnitt 5.2.8). Die Pulswiederholrate
lag bei 1 kHz. Fu¨r ein aberriertes System mit einer Pulsenergie nahe der Durchbruchschwel-
le von 0,85 µJ waren Vera¨nderungen im retinalen Gewebe im Mittel bis zu einem Abstand von
264±41 µm (maximal 320 µm) mittels OCT sichtbar. Bei Verwendung eines korrigierten Systems
mit einer Pulsenergie nahe der Durchbruchschwelle von 0,35 µJ waren Gewebemodifikationen im
Mittel nur bis 104±11 µm (maximal 120 µm) in den OCT-Aufnahmen zu erkennen. Daraus la¨sst
sich schließen, dass durch Aberrationskorrektur mittels adaptiver Optik ein Sicherheitsabstand
zur Netzhaut fu¨r eine Laseranwendung reduziert werden kann.
Die OCT-Untersuchungen der durchgefu¨hrten Schneidversuche in Abschnitt 5.2.8 lassen die An-
nahme zu, dass mit einem aberrationskorrigierten und an der Durchbruchschwelle arbeitenden
fs-Lasersystem Schnitte nahe der Netzhaut ohne Nebenwirkungen appliziert werden ko¨nnen. Al-
lerdings ko¨nnten dennoch Zellen im retinalen Pigmentepithel durch absorbierte Laserpulsenergie
oder durch mechanische Begleiteffekte gescha¨digt worden sein, selbst wenn in den OCT-Aufnah-
men nach einem epiretinalen Schnitt keine La¨sionen oder Vera¨nderungen im Netzhautgewebe
sichtbar sind. Eine Zellscha¨digung, welche die Streueigenschaften des Gewebes nicht vera¨nderte,
bliebe durch OCT unentdeckt. Es sind gru¨ndliche Risikoanalysen mit großem Stichprobenum-
fang erforderlich, um die Sicherheit des Laserverfahrens zu gewa¨hrleisten und genaue Werte
fu¨r einen sicheren Arbeitsabstand zu ermitteln. Mo¨gliche Analysemethoden sind histopatholo-
gische Untersuchungen, Rasterelektronenmikroskopie, Untersuchungen zur Zellviabilita¨t mittels
Lebensfa¨higkeitsfa¨rbung und Fluoreszenzmikroskopie oder neurophysiologische Studien an einem
Tiermodell.
Die Pra¨paration der Gewebeproben ist eine empfindliche und anspruchsvolle Aufgabe (vgl. Ab-
schnitt 5.2.7). Beim Ausgießen des Glasko¨rpers kann sich die Fotorezeptorschicht leicht vom
hinteren Augenbecher lo¨sen. In dieser Hinsicht ist die Verwendung eines kornealen Trepans zum
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Ausstanzen eines retinalen Gewebestu¨ckes noch kritischer. Den in den Schneidexperimenten ge-
zeigten Gewebeproben fehlt die neuronale Schicht der Netzhaut. Das retinale Pigmentepithel
konnte auf der Aderhaut erhalten werden. Da es sich beim retinalen Pigmentepithel um eine
hochpigmentierte Schicht der Netzhaut handelt, wird in dieser Schicht die sta¨rkste Absorpti-
on des Laserlichts erwartet, sodass La¨sionen oder Vera¨nderungen durch absorbiertes Laserlicht
zuerst hier auftreten sollten.
Herausfordernd fu¨r eine klinische Translation ist die direkte Bestimmung der Schwellenenergie
eines Laser-induzierten optischen Durchbruchs. Die Laseranwendung sollte patienten- und sys-
temabha¨ngig nahe der Durchbruchschwelle stattfinden, um mo¨glichst geringe Pulsenergien zu
verwenden und Nebeneffekte zu minimieren. Empirische Methoden erfordern eine Vielzahl von
Testmessungen in geeigneten Modellen und fu¨hren dazu, dass aufgrund der Ermittlung eines
u¨bergreifend gu¨ltigen Schwellwertes fu¨r einen wirksamen Schneideffekt eine potenziell ho¨here
Pulsenergie verwendet wird als individuell notwendig wa¨re. Im Falle eines optischen Durch-
bruchs wird ein Teil der einfallenden Energie bei der Plasmaerzeugung absorbiert oder am Plas-
ma gestreut. Eine Mo¨glichkeit, die Durchbruchschwelle unmittelbar zu bestimmen, ist daher die
Detektion ru¨ckgestreuter Energie. Der Messaufbau ko¨nnte, wie von Nahen und Vogel in [Nah96]
beschrieben, aus einem Strahlteiler und einem Detektorpaar in den durch den Strahlteiler ein-
gefu¨hrten Detektionsarmen bestehen. Dabei misst ein Detektor die Pulsenergie in Reflexion des
Strahlteilers fu¨r das einfallende Licht und ein Detektor die Pulsenergie in Reflexion des Strahltei-
lers fu¨r das ru¨ckgestreute Licht. Im Rahmen dieser Arbeit wird in Abschnitt 5.2.4 eine andere, fu¨r
eine in vivo Anwendung vielversprechende Methode demonstriert. Dabei wird das parallel detek-
tierende OCT-System verwendet, um einen optischen Durchbruch zu erkennen. Mit dieser Me-
thode wurden a¨hnliche Werte fu¨r die Durchbruchschwelle bestimmt wie mit der in dieser Arbeit
sonst hauptsa¨chlich eingesetzten Pulstransmissionsmethode. Im Vergleich zu etablierten Tech-
niken wie Pump-Probe Messungen (siehe z. B. [Sch02]) oder Kavitationsblasenfotografie (siehe
z. B. [Vog08]) bestimmen Pulstransmissionsmessungen aufgrund einer mo¨glicherweise geringeren
Empfindlichkeit unter Umsta¨nden ho¨here Werte fu¨r die Schwellenenergie eines Laser-induzierten
optischen Durchbruchs. Ein experimenteller Vergleich der Pulstransmissionsmethode oder der
Schwellwertbestimmung mittels OCT mit einer der etablierten Techniken ko¨nnte sinnvoll sein,
um die Ho¨he der hier ermittelten Schwellenenergien besser bewerten zu ko¨nnen.
Fazit
Full Range Techniken reduzieren sto¨rende Spiegelartefakte in FD-OCT-Systemen. Sie erlau-
ben dadurch die Ausnutzung des empfindlichsten Messbereichs um die Nullreferenzposition und
erweitern den nutzbaren Messbereich. Im Rahmen dieser Arbeit wurden verschiedene Full Ran-
ge Methoden realisiert, welche artefaktbereinigte Abbildungen im vorderen Augensegment von
Schweineaugen ermo¨glichen. Eine artefaktfreie Darstellung des vorderen Augensegments ist ins-
besondere fu¨r die Sicherheit einer laserchirurgischen Behandlung der Augenlinse von großer
Bedeutung, da sie einem Chirurgen die Bildinterpretation und die Planung des Lasereingriffes
erleichtert. Die OCT-Datenprozessierung wurde durch parallele Algorithmen auf einer Grafik-
karte umgesetzt und ermo¨glicht eine schnelle tomografische Bildgebung. Die Integration einer
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dispersionsbasierten Technik zur Spiegelartefaktunterdru¨ckung in das Applikationssystem eines
klinischen Prototyps fu¨r die fs-Laserchirurgie der Augenlinse ermo¨glicht eine artefaktfreie Dar-
stellung der gesamten Augenvorderkammer vom Apex der Cornea bis zum hinteren Linsenapex.
Ein durch adaptive Optik assistiertes und OCT-gefu¨hrtes fs-Lasersystem bietet großes Potenzial
fu¨r die posteriore Augenlaserchirurgie und kann fu¨r verschiedene Pathologien, wie epiretinale
Membranen oder Glasko¨rpertru¨bungen, die konventionell eingesetzte Vitrektomie ersetzen. Als
nicht-invasive Alternative lassen sich dadurch bekannte Risiken und Komplikationen fu¨r den
Patienten beseitigen.
Mit der Korrektur von Aberrationen und der bildgestu¨tzten Fokuspositionierung werden zwei
Herausforderungen der vitreoretinalen fs-Laserchirurgie gezielt behandelt. Eine adaptive Optik,
klassisch mit Wellenfrontsensor implementiert oder indirekt durch Optimierung von B-Scans
umgesetzt, steigert die Energieeffizienz des Laserschneidprozesses bei Vorhandensein von Aber-
rationen. Die Laserpulsdauer ist eine weitere wichtige Einflussgro¨ße auf die Durchbruchschwelle.
Diese wird durch ku¨rzere Pulsdauern zusa¨tzlich gesenkt. Durch die signifikante Reduzierung der
Schwellenenergie fu¨r einen optischen Durchbruch la¨sst sich eine schonende Laseranwendung mit
minimierter Pulsenergie im hinteren Augensegment implementieren und die Netzhautsicherheit
erho¨hen. Ein laserchirurgischer Eingriff kann dadurch dichter an der Netzhaut erfolgen.
Der entwickelte Labordemonstrator wurde zum gezielten Schneiden einer synthetischen Folie
innerhalb eines Modellauges in der Na¨he von extrahiertem Netzhautgewebe vom Schwein einge-
setzt. Die Teststruktur imitiert die geometrische Situation einer epiretinalen Membran. Obwohl
die optischen Eigenschaften der ku¨nstlichen Nachbildung von den Gegebenheiten in vivo ab-
weichen ko¨nnen, werden die wesentlichen Vorteile einer gezielten Fokuspositionierung und einer
Absenkung der Schwellenenergie auch fu¨r eine epiretinale Membran in situ Bestand haben. Der
Labordemonstrator kann nun fu¨r weitere Machbarkeitsstudien mit realistischeren Phantomen
bis hin zu unversehrten Schweineaugen ex vivo mit anspruchsvolleren Aberrationen eingesetzt
werden. Fu¨r eine klinische Translation sind ausfu¨hrliche und sorgfa¨ltige Studien hinsichtlich
Scha¨digungspotenzial und Netzhautsicherheit notwendig. Diese ko¨nnen mit dem Demonstrator-
system umgesetzt werden.
Mit dieser Arbeit konnte erstmals die Grundlage dafu¨r geschaffen werden, die fs-Laserchirurgie
im hinteren Augensegment mittels optischer Koha¨renztomografie und adaptiver Optik sicher
und effektiv zu gestalten und so eine Vielzahl neuer Behandlungsmo¨glichkeiten zu ero¨ffnen.
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A.1 Abnahmeprotokoll Superlum Broadlighter D-890-HP-I
Abbildung A.1: Abnahmeprotokoll Superlum Broadlighter D-890-HP-I.
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A.2 Phasenversatz in Abha¨ngigkeit des Strahlabstandes im
Phaseshift-Spektrometer
In Abbildung A.2 ist die Fokussierung im Spektrometer fu¨r die umgesetzte statische Phaseshift-
Methode skizziert. Die Lichtbu¨ndel aus Proben- und Referenzarm werden in der Sensorebene
einer Zweizeilenkamera zur Interferenz gebracht.
Abbildung A.2: Skizze zur Herleitung eines Phasenversatzes zwischen Spektren benachbarter Sensor-
zeilen in Abha¨ngigkeit des Strahlabstandes d. Die Sensorpixel sind zur Veranschaulichung vergro¨ßert
dargestellt.
Nachfolgend wird ein Zusammenhang fu¨r den Phasenversatz ∆φ zwischen den Spektren in den
benachbarter Sensorzeilen hergeleitet. Zur Vereinfachung wird ein symmetrisches Problem an-
genommen und einzelne Strahlen a1, a2, b1 und b2 in den Lichtbu¨ndeln betrachtet. Die Durch-
messer der Strahlbu¨ndel sollen jeweils D1 = D2 = D betragen und der Pixelabstand ist p. Die
Strahlen treffen nicht perfekt parallel auf die Fokussieroptik, sondern laufen leicht zusammen.
Der Abstand f des Doppelzeilensensors zur Fokussieroptik ist leicht in Richtung Fokussieroptik
verstimmt.
Unter Ausnutzung der Symmetrie (a1 = a2 = a, b1 = b2 = b, α1 = α2 = α und β1 = β2 = β)
gelten die folgenden Zusammenha¨nge
sin (α) = d+D−p2a , sin (β) =
d−D+p
2b ,




Damit ergibt sich fu¨r den Phasenversatz zwischen den beiden Sensorzeilen der vom Abstand d
zwischen den beiden Lichtbu¨ndeln abha¨ngige Ausdruck

















Zur Erzeugung einer komplexen Repra¨sentation des Interferenzsignals sollten die Spektren or-
thogonal zueinander sein und der Phasenversatz (2n− 1) pi2 , mit n ∈ N, betragen.
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A.3 Bewertungsmaße bei Wellenfrontmodulation
Nachfolgend werden Zielfunktionen fu¨r OCT-Aufnahmen unter Wellenfrontmodulation darge-
stellt. Die verwendeten Parameter sind in Abschnitt 5.3.1 aufgefu¨hrt.
Abbildung A.3: Scha¨rfemetrik bei Variation der Werte verschiedener Zernike-Moden.
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Abbildung A.4: Kontrast-zu-Rausch Verha¨ltnis (CNR) bei Variation der Werte verschiedener Zernike-
Moden.
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Abbildung A.5: Kontrast-zu-Rausch Verha¨ltnis (CNR II) bei Variation der Werte verschiedener Zernike-
Moden.
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Abbildung A.6: Signal-zu-Rausch Verha¨ltnis bei Variation der Werte verschiedener Zernike-Moden.
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Abbildung A.7: Weber-Kontrast bei Variation der Werte verschiedener Zernike-Moden.
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Abbildung A.8: Coefficient of Variation (CV) bei Variation der Werte verschiedener Zernike-Moden.
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Abbildung A.9: Ra¨umliche Frequenz bei Variation der Werte verschiedener Zernike-Moden.
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Abbildung A.10: Equivalent Number of Looks (ENL) bei Variation der Werte verschiedener Zernike-
Moden.
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Abbildung A.11: Gemittelter A-Scan und Summe aller Werte u¨ber Schwellwert γ bei Variation der
Werte verschiedener Zernike-Moden.
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A.4 Optimierungsverla¨ufe fu¨r die Wellenfrontsensor-freie adaptive Optik
Nachfolgend werden die Optimierungsverla¨ufe zu Abschnitt 5.3.4 aufgefu¨hrt.
Vergleich verschiedener Startaberrationen
Abbildung A.12: Optimierungsverla¨ufe des Reduktionsalgorithmus fu¨r die Systemkonfiguration
”
Ab-
erriert 1“. Die verwendeten Optimierungsparameter finden sich in Abschnitt 5.3.4.
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Abbildung A.13: Optimierungsverla¨ufe des Reduktionsalgorithmus fu¨r die Systemkonfiguration
”
Ab-
erriert 2“. Die verwendeten Optimierungsparameter finden sich in Abschnitt 5.3.4.
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Abbildung A.14: Optimierungsverla¨ufe des Reduktionsalgorithmus fu¨r die Systemkonfiguration
”
Ab-
erriert 3“. Die verwendeten Optimierungsparameter finden sich in Abschnitt 5.3.4.
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Vergleich verschiedener Optimierungsalgorithmen
Abbildung A.15: Optimierungsverla¨ufe des einfachen Algorithmus fu¨r die Systemkonfiguration
”
Aber-
riert 2“ und das Zernike-Set 1. Die verwendeten Optimierungsparameter finden sich in Abschnitt 5.3.4.
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Abbildung A.16: Optimierungsverla¨ufe des Algorithmus mit Reduktion fu¨r die Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“ und das Zernike-Set 1. Die verwendeten Optimierungsparameter finden sich in Abschnitt
5.3.4.
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Abbildung A.17: Optimierungsverla¨ufe des Hill Climb Algorithmus fu¨r die Systemkonfiguration
”
Ab-
erriert 2“ und das Zernike-Set 1. Die verwendeten Optimierungsparameter finden sich in Abschnitt 5.3.4.
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Iterative Optimierung
Abbildung A.18: Optimierungsverla¨ufe einer mehrfachen und iterativen Optimierung mit Reduktions-
algorithmus fu¨r die Systemkonfiguration
”
Aberriert 2“ und das Zernike-Set 2. Die verwendeten Optimie-
rungsparameter finden sich in Abschnitt 5.3.4.
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- Moderate Artefaktunterdru¨ckung mit
DK(*) (23,7± 0,2 dB)
- Erho¨hung des SNR um 1,8 dB
- Differenzalgorithmus kann Spiegelarte-
fakte vollsta¨ndig entfernen
- Geringe Artefaktunterdru¨ckung bei ein-
facher Prozessierung (12,9± 0,2 dB)
- Datenaufnahme langsam und anfa¨llig
fu¨r Phasenfehler











- Keine zusa¨tzliche, kostspielige Hardware
notwendig
- Phasenstabil durch simultane Aufnahme
beider Spektren
- Moderate bis hohe Artefaktunter-
dru¨ckung (22,5 ± 0,7 dB ohne DK bzw.
27,8± 0,5 dB mit DK)
- Erho¨hung des SNR um 5,0 dB ohne DK,
um 3, 1 dB mit DK
- Differenzalgorithmus kann Spiegelarte-
fakte vollsta¨ndig entfernen
- Prinzipbedingter Kontrastverlust; da-
durch ho¨here Belichtungszeiten notwen-
dig









- Hohe Artefaktunterdru¨ckung (29,6 ±
0,5 dB ohne DK, 39,8± 0,4 dB mit DK)
- Erho¨hung des SNR um 3,4 dB ohne DK,
um 4, 6 dB mit DK
- Hohe Aufnahmerate mo¨glich, da kei-
ne zusa¨tzlichen Spektren erforderlich und
Phasenverschiebung simultan zum latera-
len Scan
- Rekonstruktion tolerant gegenu¨ber
Schwankungen im Phasengradienten
- Bei Nutzung des Probenarmscanners als
phasenschiebendes Element keine zusa¨tzli-
che Hardware und keine Einschra¨nkung der
Aufnahmerate
- Zusa¨tzliches phasenschiebendes Ele-
ment erho¨ht die Systemkomplexita¨t
- Piezoelement zur Phasenverschiebung
kann Aufnahmerate durch Tiefpassver-
halten einschra¨nken
- Bei Nutzung des Probenarmscan-
ners als phasenschiebendes Element Ein-
schra¨nkung der mo¨glichen Scanmuster
DEFR - Keine Erho¨hung der Systemkomplexita¨t
- Reduzierung der Komplexita¨t durch Ver-
zicht auf Dispersionsausgleichgla¨ser mo¨g-
lich
- Hohe Artefaktunterdru¨ckung fu¨r Grenz-
fla¨chen (besser als 50 dB)
- Keine Einschra¨nkung der Aufnahmerate
- Erho¨hter Rechenaufwand erfordert spe-
zielle Signalverarbeitungshardware fu¨r
Echtzeit-Bildgebung hoher Rate
- Residuelle Artefakte von inneren Pro-
benstrukturen (Hornhaut, Linse, Iris)
(*) DK: Dispersionskompensation
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